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Actuellement, dans le domaine de la chirurgie orthopédique, un des plus grands défis est la 
régénération du cartilage dans les lésions articulaires focalisées. Les procédures de stimulation de 
la moelle osseuse telles la technique de microfracture utilisant des pics ou une microperceuse 
pour perforer l’os sous-chondral sont utilisées afin d’induire la formation d’un caillot sanguin à la 
surface du cartilage. Toutefois, le cartilage obtenu est plutôt de type fibreux ou 
fibrocartilagineux. Afin de stabiliser le caillot sanguin et de guider les processus de réparation, 
notre laboratoire a développé un implant novateur biohybride composé d’un mélange de sang 
autologue et d’un biomatériau le chitosane, qui est obtenu à partir de la déacétylation partielle de 
la chitine, un polymère naturel extrait de la carapace des crustacés. Le chitosane, en plus d’être 
biocompatible et biodégradable, est depuis longtemps connu pour ses propriétés hémostatiques et 
ses propriétés favorisant la guérison tissulaire. Le mélange homogène de sang autologue et des 
solutions de chitosane-glycérol phosphate (chitosane-GP) se solidifient normalement et forment 
un caillot où la morphologie des érythrocytes est normale ainsi que la structure du réseau des 
fibres de fibrine qui est entremêlée avec le chitosane. Les caillots hybrides de chitosane résistent 
mieux à la rétraction naturelle induite par les plaquettes et demeurent ainsi plus volumineux, 
fermes et élastiques. Cliniquement, il a été observé que l’implant chitosane nécessite 15 minutes 
pour se solidifier suite à sa déposition à la surface de la lésion chez l’humain. L’accélération de la 
solidification de l’implant chitosane-GP/sang pourrait faciliter le traitement de grandes lésions ou 
de lésions problématiques comportant des surfaces courbées et où la lésion n’est pas parfaitement 
entourée par une bordure et pourrait aussi diminuer le temps de chirurgie. Face à cette situation 
où une solidification in situ plus rapide et mieux contrôlée serait préférable, ceci nous a menés à 
étudier la possibilité d’accélérer la solidification de l’implant via l’utilisation de facteurs de 
coagulation incluant la thrombine (IIa), le facteur tissulaire (TF) et le facteur humain recombinant 
VIIa (rhFVIIa). Le choix de ces facteurs a été inspiré par le fait qu’ils sont déjà utilisés dans 
d’autres contextes cliniques et sont reconnus pour leurs effets positifs sur la guérison. Cependant, 
les mécanismes de solidification avec et sans facteurs de coagulation sont inconnus de même que 
l’effet à long terme de la présence de ces facteurs de coagulation sur la réparation du cartilage et 




Ainsi, les principales hypothèses de ce projet de thèse sont: 
1) Les facteurs de coagulation peuvent être utilisés afin de réduire le temps de solidification de 
l’implant chitosane-GP/sang. 
2) Les genoux dont la lésion chondrale sera traitée avec l’implant chitosane-GP/sang auront un 
meilleur tissu de réparation que les genoux du groupe contrôle. 
 
Les principaux objectifs de ce projet de thèse sont : 1) Comprendre et connaître les mécanismes 
de solidification de l’implant chitosane-GP/sang et étudier la possibilité d’ajouter des facteurs de 
coagulation afin de diminuer le temps de solidification in situ. 
2) Évaluer à plus long terme l’effet des facteurs de coagulation sur la quantité et la qualité du 
cartilage de réparation et sur la minéralisation de l’os sous-chondral sur le modèle animal de 
réparation du cartilage établi dans notre laboratoire. 
3) Comparer la qualité du cartilage et de l’os régénéré en fonction du diamètre des trous percés. 
Ces questions fondamentales ont été adressées et répondues à travers trois articles publiés et 
soumis dont les résumés se trouvent ici-bas. 
 
Durant la première portion de ce projet, nous avons étudié les mécanismes de solidification de 
l’implant chitosane-GP/sang in vitro avec et sans facteur de coagulation et ensuite nous avons 
testé in vivo dans notre modèle animal de réparation du cartilage différentes méthodes afin 
d’ajouter les facteurs à l’implant. Lors des études in vitro, l’utilisation du thromboélastographe 
(TEG) nous a permis de démontrer que l’implant chitosane-GP/sang se solidifie via les 
mécanismes de coagulation dont résulte un double échafaudage composé des fibres de fibrine 
entremêlées du chitosane qui résiste davantage à la lyse enzymatique et est physiquement plus 
stable que les caillots de sang normaux. Les facteurs de coagulation, particulièrement la 
thrombine et le combo rhFVIIa+TF, ont significativement réduit in vitro et in vivo le temps de 
solidification de l’implant. Ceci a démontré le potentiel de l’utilisation des facteurs de 
coagulation pour promouvoir la solidification in situ plus rapide et mieux contrôlée de l’implant 
chitosane-GP/sang afin de faciliter l’utilisation clinique. 
Dans la deuxième portion de ce projet de thèse, la technique de tomodensitométrie “ micro-
computed tomography ” (micro-CT) a été utilisée pour caractériser la structure de l’os de la 
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trochlée de genoux intacts et 1 jour après la création de la lésion ostéochondrale. Étant donné que 
les méthodes pour faire l’analyse en trois dimensions (3D) via l’utilisation d’un volume d’intérêt 
(VOI) n’étaient pas satisfaisantes, deux nouveaux modèles de VOI ont été développés comportant 
des surfaces adaptées permettant l’analyse de l’os courbé de la trochlée. L’utilisation de ces VOIs 
pour quantifier l’os dans la zone de la lésion s’est avérée nettement plus précise que l’utilisation 
d’un simple rectangle en 3D qui n’a pas pu quantifier 17 % de la structure osseuse. Les 
différences de la structure osseuse associée aux différentes régions anatomiques retrouvées en 
profondeur (plaque osseuse vers l’os trabéculaire) ont pu être détectées via l’utilisation d’un plus 
petit VOI nommé le “curved-rectangular adapted surface” (C-RAS, épaisseur de 250 µm) versus 
l’utilisation d’un plus gros VOI nommé le  “rectangular adapted surface” (RAS, épaisseur de 1 
mm). 
Finalement, le dernier article porte sur l’étude à long terme (6,5 mois) de la réparation du 
cartilage et de l’os sous-chondral chez le lapin adulte avec des lésions ostéochondrales bilatérales 
traitées avec l’implant thrombine (IIa) chitosane-GP/sang. Cette étude a démontré que l’implant-
IIa a amélioré de façon significative l’intégration du cartilage réparé avec l’os sous-chondral, 
l’intégrité de sa structure, la qualité du cartilage régénéré, qui est davantage de type hyalin 
(glycosaminoglycanes (GAG), collagène de type II), et a induit une réparation plus complète de 
l’os sous-chondral par rapport au groupe contrôle. Le diamètre des trous percés n’a pas influencé 
la réparation du cartilage. La plaque sous-chondrale était régénérée dans les genoux des groupes 
traités et contrôles mais elle était significativement plus poreuse et la minéralisation était 
incomplète par rapport aux genoux intacts. Un épaississement général de la plaque sous-
chondrale, à l’extérieur de la zone où a été créée la lésion ostéochondrale, a été observé dans tous 
les genoux opérés. La réparation de l’os sous-chondral du groupe contrôle contenait davantage de 
trous percés non réparés, ainsi que des trabécules plus larges que les genoux traités. Le faible 
nombre d’ostéoclastes présents dans l’os sous-chondral a suggéré qu’il y avait très peu de 
remodelage qui se produisait encore après 6,5 mois de guérison. En somme, l’implant IIa-
chitosane-GP/sang a induit la régénération d’un cartilage davantage de type hyalin et a démontré 
une meilleure intégration du tissu ostéochondral, des caractéristiques nécessaires pour 
promouvoir la durabilité du tissu de réparation. De plus, nous avons observé que le débridement 
et le perçage peuvent engendrer des changements de la structure osseuse même à l’extérieur de la 
zone où la lésion ostéochondrale a été créée. 
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L’innovation de ce projet de recherche se fonde sur l’idée originale d’ajouter des facteurs de 
coagulation à l’implant biohybride, afin de diminuer le temps d’attente et d’obtenir un meilleur 
contrôle de sa solidification in situ. Ce meilleur contrôle via l’accélération de la solidification 
soutient davantage le concept d’utiliser un implant à l’état liquide, car au moment de l’injection 
l’implant peut ainsi s’adapter à toutes les formes de lésions ostéochondrales, ce qui est un très 
grand avantage par rapport à d’autres implants préformés. De plus, son état liquide lui permet 
aussi d’être injecté par arthroscopie, une intervention chirurgicale minimalement invasive, au lieu 
de pratiquer une arthrotomie. L’accomplissement de ce projet a non seulement contribué au 
développement technologique et à la mise au point de l’implant chitosane-GP/sang avec des 
facteurs de coagulation mais il a aussi contribué à l’avancement des connaissances à plusieurs 




A current aim and major challenge in orthopedic practice is to regenerate durable cartilage in 
focal articular lesions. Marrow stimulation procedures, such as drilling and microfracture, induce 
bleeding from the subchondral bone and elicit fibrous or fibrocartilaginous tissue with suboptimal 
biomechanical properties and durability. To stabilize the normally fragile blood clot in the 
cartilage lesion, our laboratory has developed a hybrid implant composed of chitosan, a cationic, 
adhesive and biocompatible polysaccharide. Homogenous mixtures of autologous whole blood 
and solutions of chitosan-glycerol phosphate (chitosan-GP) solidify normally and form clots with 
morphologically normal erythrocytes and structurally stable fibrous networks with chitosan and 
fibrin fibers. Hybrid chitosan clots resist platelet-mediated clot retraction, and remain 
voluminous, firm and elastic. Clinically, the hybrid chitosan clot implant solidifies within 10-15 
minutes after deposition into microfracture lesions in large animals (sheep) or humans. A more 
rapid implant solidification could facilitate treatment of larger or more problematic lesions with 
curved surfaces and unconfined borders, and could also reduce the length of the surgical 
procedure. Indeed, for clinician ease-of-use, a faster and controlled in situ solidification is 
preferred prompting us to investigate whether in vivo solidification of chitosan-GP/blood can be 
accelerated using clotting factors including thrombin (IIa), tissue factor (TF) and recombinant 
human factor VIIa (rhFVIIa). The choice of these particular factors was based on their current 
use in other clinical contexts and their known ability to promote repair processes, which could 
translate their use into cartilage repair therapies involving polymer-blood implants. However 
chitosan-GP/blood implant solidification mechanisms with or without clotting factors were not 
known, nor were the long-term effect of these clotting factors on the repair outcome of cartilage 
and bone tissues.  
The main hypotheses of this thesis were: 1) Clotting factors can be used to reduce the 
solidification time of the chitosan-GP/blood implants.  
2) Cartilage defects treated with chitosan-GP/blood and clotting factors would contain better 





The principal aims of this thesis study were:  
1) To understand the solidification mechanisms of chitosan-GP/blood implants and investigate 
the possibility of adding clotting factors to the implants to reduce the in situ clotting time.  
2) To verify the long-term (6.5 months) effect of the added clotting factors on the quantity and 
quality of repair cartilage and mineralized bone in an established rabbit articular cartilage repair 
animal model.  
3) To determine if microdrilling small versus large drill holes affected cartilage and bone repair 
outcomes in the defect of our animal model.  
 
These fundamental questions were addressed through the 3 published and submitted articles 
summarized below. 
The first part of this study investigated the solidification mechanisms of chitosan-GP/blood 
implant in vitro with and without added clotting factors, and investigated different methods for 
adding the factors into the implants in an in vivo cartilage repair model. Using 
thromboelastography, in vitro studies found that chitosan-GP/blood implants solidify through 
coagulation mechanisms which lead to a dual fibrin-polysaccharide clot scaffold that resists 
enzymatic lysis and is physically more stable than normal blood clots. Clotting factors, especially 
thrombin and the combo rhFVIIa + TF, significantly reduced in vitro and in vivo clotting times of 
the implants, which demonstrated the potential of clotting factors for enhancing the practical 
clinical use, the implant residency, and the therapeutic activity of chitosan-GP/blood implants for 
repairing cartilage.  
In the second part of this study, micro-computed tomography (micro-CT) was used to 
characterize the subchondral bone structure of intact trochlea and acute, microdrilled, trochlear 
defects. As current methods were lacking to analyze three-dimensional (3D) volumes of interest 
(VOI) in bone with curved articular bone surfaces, 2 novel VOI models with adapted surfaces 
were developed. These VOIs were shown to be better than previously used simple geometric VOI 
shapes for quantifying structural features of subchondral bone below a curved articular surface 
because simple geometric shapes failed to include 17% of subchondral bone structure. Depth-
dependent bone structural differences were best captured when using a smaller 250 µm deep 
“curved-rectangular adapted surface” (C-RAS) VOI model than a 1 mm deep “rectangular 
adapted surface” (RAS) VOI model. 
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Finally, the long-term (6.5 months) cartilage and bone repair of microdrilled defects treated with 
chitosan-GP/blood implants with thrombin was investigated in bilateral, full-thickness, trochlear 
defects in skeletally mature rabbit knees. This study showed that thrombin-solidified implants 
enhanced cartilage repair tissue integration, promoted a higher structural integrity, elicited a more 
hyaline-like tissue and promoted a more complete bone repair of the drill holes, compared to 
defects treated by microdrilling and thrombin-alone. Microdrill hole diameter had no specific 
effect on cartilage repair. The subchondral bone plate was regenerated in all defects, but it was 
significantly more porous and incompletely mineralized compared to intact knees. All repaired 
defects showed subchondral bone plate thickening outside the defect area. Bone below control 
defect bone contained more residual drill holes and thicker trabeculae. Low osteoclast numbers 
suggested that bone was no longer remodeling at 6.5 months post-drilling. In summary, 
thrombin-solidified chitosan-GP/blood implants generated a more hyaline and structurally 
integrated osteochondral unit, features needed for long-term durability. Furthermore, we observed 
that debridement and drilling can also lead to long-term subchondral bone changes outside a 
cartilage defect. 
The innovation of this research project lies in the original idea of adding blood clotting factors to 
the hybrid implant to accelerate its solidification and reduce surgical waiting time. The improved 
clinical ease-of-use through better control of the in situ solidification further supports the concept 
of a liquid implant for cartilage repair, as it can easily adapt itself to most osteochondral defect 
shapes, which is a considerable advantage with regards to other pre-formed implants. 
Furthermore, the initial liquid state of the implant allows it to be delivered by arthroscopy, a 
minimally invasive surgical procedure compared to an arthrotomy. The completion of this thesis 
project contributed not only to the technological development of a chitosan-GP/blood implant 
with clotting factors but in several other ways to the advancement of knowledge within the field 
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Plus de 4 millions de Canadiens souffrent d’un mal invisible, que l’on nomme l’arthrite1. Le 
terme « arthrite » désigne plus de 100 maladies et affections, l’arthrose étant la forme la plus 
courante et touche un adulte canadien sur dix. Ce mal cause plus de douleur et d’invalidité de 
longue durée que toute autre maladie, et il frappe les jeunes enfants aussi bien que les personnes 
âgées. Malgré son impact très négatif sur l’économie canadienne, « on estime que le fardeau 
économique total de l’arthrite au Canada représente 4,4 milliards $, en plus des jours de travail 
supplémentaires perdus chaque année en raison de symptômes liés à l’arthrite », l’arthrite attire 
peu l’attention. Selon les prévisions actuelles, un million de Canadiens contracteront la maladie 
d'ici dix ans. Dans 20 ans, la prévalence de l'arthrite pourrait atteindre 20 %, soit une personne 
sur cinq au Canada (Agence de la santé publique du Canada et al., 2010). 
La dégradation du cartilage articulaire est à l’origine de plusieurs des maladies qu’englobe le 
terme arthrite, car c’est un tissu avasculaire qui ne se régénère pas adéquatement par lui-même 
lorsqu’il est endommagé. Le traitement des lésions du cartilage articulaire représente un 
problème de taille dans notre société pour lequel de nombreuses techniques et traitements sont en 
développement. Le point commun de la guérison/réparation des tissus, par exemple une coupure 
sur la peau ou une fracture osseuse est la formation première d’un caillot sanguin. Ceci semble 
évident et insignifiant, mais c’est celui-ci qui déclenche l’initiation des processus de guérison 
naturels, ce qui ne se produit pas dans le cartilage articulaire. Le caillot sanguin est donc 
l’événement clé qui distingue la possibilité de guérison d’un tissu. 
Actuellement, le traitement de première ligne en chirurgie orthopédique pour traiter les patients 
atteints de lésions graves du cartilage (grade III et IV) est la technique des microfractures. Celle-
ci implique la perforation de l’os sous-chondral afin d’induire la formation d’un caillot sanguin à 
la surface du cartilage pour initier les premiers processus de guérison naturels via la libération de 
médiateurs cellulaires par les cellules sanguines présentes dans le caillot. Afin de stabiliser le 
                                                 
1 Ces faits et chiffres sur l’arthrite proviennent du Réseau canadien de l’arthrite et du rapport « Vivre avec l'arthrite 




caillot sanguin et de guider les processus de réparation, un implant novateur biohybride a été 
développé pour traiter les lésions localisées du cartilage. Celui-ci est composé d’un mélange de 
sang autologue et d’un biomatériau, le chitosane qui est obtenu à partir de la déacétylation 
partielle de la chitine, un polymère naturel extrait de la carapace des crustacés. Le chitosane, en 
plus d’être biocompatible et biodégradable, est depuis longtemps connu pour ses propriétés 
hémostatiques et favorisant la guérison.  
Ce projet de thèse porte sur l’étude de cet implant novateur qu’est le chitosane-GP/sang avec et 
sans facteur de coagulation sur la réparation du cartilage et de l’os sous-chondral. 
1.1 Contributions de la thèse 
Ce projet de thèse a contribué de plusieurs manières à l’avancement des connaissances dans le 
domaine du génie biomédical. Tout d’abord, en ce qui concerne l’avancement technologique, le 
travail de cette thèse a permis le développement de nouvelles méthodes pour quantifier en 3D le 
volume d’os avec des surfaces courbées et la mise au point d’une méthode pour livrer les facteurs 
de coagulation.  
Cette thèse a aussi contribué à l’avancement des connaissances scientifiques dans le domaine de 
la médecine régénérative du cartilage tant au niveau in vitro, via l’identification et la 
compréhension des mécanismes de solidification de l’implant chitosane-GP/sang avec et sans 
facteur de coagulation, que in vivo via l’expansion de notre compréhension de l’influence de 
l’implant biohybride sur les processus de guérison naturels menant à une meilleure régénération 
des tissus.  
Finalement, les résultats et conclusions de cette thèse peuvent aussi être directement partagés 
avec les connaissances en orthopédie clinique, particulièrement vis-à-vis de la réparation du 
cartilage et de l’os. Par exemple, au niveau de la technique de microfracture, de nouvelles 
connaissances concernant la comparaison du diamètre des trous percés sur la qualité de la 
réparation des tissus, et concernant les problèmes rencontrés (tels l’épaississement général de la 
plaque osseuse et la présence de trabécules plus larges dans les régions osseuses avec des trous 
résiduels) peuvent faire évoluer le choix des techniques et traitements employés afin d’améliorer 
les traitements offerts aux patients.  
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En somme, l’ajout de facteurs de coagulation à l’implant chitosane-GP/sang est une avenue très 
intéressante et novatrice, qui a le potentiel d’améliorer le résultat clinique des techniques de 
stimulation de la moelle osseuse qui sont en ce moment considérées comme traitement de 
première ligne pour traiter les lésions focalisées chez l’humain. 
1.2 Organisation de la thèse  
Cette thèse comporte six chapitres, dont le premier chapitre qui introduit le sujet et explique la 
contribution et l’organisation de cette thèse. 
Le chapitre 2 traite de la revue des connaissances sur les différents sujets couverts par cette thèse 
soit le cartilage, l’os, le sang, le chitosane et le modèle animal. 
Le chapitre 3 décrit la problématique, les hypothèses et les objectifs de la thèse. Une description 
détaillée des objectifs liés aux publications d’articles scientifiques y est présentée. 
Les chapitres 4 à 6 présentent les trois articles qui découlent des résultats de cette thèse. 
Le chapitre 7 traite de la discussion générale de ce projet de thèse et présente une récapitulation 
des conclusions et objectifs atteints.  
Enfin, la conclusion globale est présentée ainsi que les recommandations pour de futures projets 
suite aux résultats de cette thèse. 
 
4 
CHAPITRE 2 REVUE DES CONNAISSANCES 
Ce chapitre englobe et intègre entre-elles les cinq sphères de connaissances sur lesquelles porte 
ce projet de thèse soit le cartilage, l’os, le sang, le chitosane et le modèle animal. 
 
2.1 Cartilage articulaire 
Le contenu de cette section provient des références (Buckwalter & Mankin, 1998a, 1998b; 
Kuettner, 1992) et du livre (Mow & Huiskes, 2005). Lorsque la source d’information diffère, la 
référence est citée.   
2.1.1  Fonction et composition 
Le cartilage articulaire est un tissu lisse et blanc qui tapisse l’interface de deux extrémités 
osseuses d’une articulation, ce qui assure une symétrie des surfaces et permet le glissement des os 
sans friction et sans douleur (Figure 2.1). La nature viscoélastique et la minceur du cartilage 
permettent une redistribution aux os des pressions générées par le mouvement. Ainsi, le cartilage 
protège les articulations et prévient la concentration de contraintes mécaniques dommageables 
sur un seul point de l’articulation. Dans l’intérêt de ce projet, seulement le cartilage articulaire 
sera décrit. 
 
Figure 2.1 Cartilage hyalin recouvrant la surface de la trochlée d’un jeune lapin (2 mois). 
Le cartilage est un tissu conjonctif composé d’un seul type cellulaire, le chondrocyte, et d’une 
matrice extracellulaire (MEC) très spécialisée constituée majoritairement d’eau, de collagènes, de 
protéoglycanes (PG) et autres protéines. Le cartilage est un matériau biphasique et non 
homogène, constitué d’une phase liquide, l’eau et les électrolytes constituant environ 75 % du 
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volume total, et d’une phase solide, la MEC représentant environ 25 % du volume total. Les deux 
phases de ce tissu contribuent aux propriétés mécaniques puisque l’ensemble des macromolécules 
qui le composent adopte un arrangement tridimensionnel complexe en équilibre avec la phase 
liquide conférant au cartilage des propriétés mécaniques uniques.  
2.1.1.1 La phase liquide  
L’eau est le composant le plus abondant du cartilage représentant 60-85 % de son poids total. Le 
volume, la concentration et la diffusion de cette phase dépend de différents facteurs :  
(a) La concentration de PG, responsable de la pression de gonflement du cartilage exercée par les 
charges négatives des PG (charges fixes) et une forte concentration de cations présents en 
solution (charges mobiles) pour contrebalancer. Cette forte concentration ionique du fluide 
augmente la pression osmotique interstitielle du tissu, ce qui attire l’eau vers le tissu pour 
atteindre un équilibre (Loi de la pression osmotique de Donnan);  
(b) L’organisation et la force du réseau de collagène qui entoure les molécules de PG et résiste à 
cette pression de gonflement du liquide interstitiel et les ions contenus dans le cartilage peuvent 
être déplacés par diffusion ou expulsés en réponse à la compression du tissu.  
La dispersion du fluide à travers les pores du réseau de collagène et de PG diminue avec 
l’intensité de la compression. Ceci est causé par une augmentation de la résistance générée par la 
friction du déplacement des molécules et par le repoussement des charges négatives des PG qui 
agissent comme des ressorts d’où résulte un certain état de compaction du tissu. Ce 
comportement reflète la faible perméabilité de la matrice, due à la grande densité des molécules 
qui la compose, ce qui confère au tissu un comportement mécanique viscoélastique. La 
compression du cartilage découle ainsi de sa propriété viscoélastique critique à sa fonction 
puisqu’elle sert de mécanisme pour dissiper l’énergie suite aux forces appliquées sur un tissu 
confiné. L'élasticité se traduit par le fait que les PG permettent une compression, mais se 
détendent aussitôt après la compression tout en attirant à nouveau l'eau expulsée. 
2.1.1.2 La phase solide  
La MEC du cartilage est produite par les chondrocytes qui assurent, en condition physiologique, 
un équilibre entre la synthèse et la dégradation des constituants de la matrice responsables des 
propriétés du cartilage.   
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Le collagène est présent dans la MEC de tous les tissus conjonctifs, il est la protéine la plus 
abondante chez l’humain. Au moins 20 différents types de collagène ont été identifiés jusqu’à 
présent. La molécule de collagène est composée de trois chaînes protéiques alpha qui 
interagissent ensemble pour former une triple hélice. La polymérisation latérale de ces triples 
hélices formera des fibrilles qui seront ensuite stabilisées par des liens covalents 
intermoléculaires d’où aboutira un réseau tridimensionnel responsable de la rigidité en tension du 
tissu. Le diamètre des fibrilles peut varier considérablement selon les types de collagène et 
l’origine du tissu. Le cartilage articulaire hyalin est principalement composé de collagène de type 
II, mais on retrouve aussi du collagène de type VI, IX, X et XI.  
Les protéoglycanes sont de gros complexes moléculaires formés d’une protéine centrale et de 
plusieurs chaînes de glycosaminoglycanes sulfatés (charge négative) (GAG), tels la chondroitine 
sulfate, le keratane sulfate et le dermatane sulfate. Chaque PG est lié à l’acide hyaluronan (HA) 
via une protéine de liaison (Figure 2.2).  
 
Figure 2.2 Composition du cartilage articulaire (image modifiée de Simon et al., 1994). 
 
L’HA n’est pas sulfaté et son rôle est d’interagir avec les PG et les protéines de liaison pour 
former un gros complexe et aussi de relier la MEC aux chondrocytes via le récepteur CD44. 
Différents types de PG sont retrouvés dans le cartilage articulaire entre autres l’aggrecane (80-90 
7 
 
%), le byglycane et décorine. La protéine centrale des PG contient deux domaines globulaires en 
N-terminal (G1 & G2), le G1 est responsable de la liaison non covalente reliant le PG à l’HA via 
la protéine de liaison.  
En résumé, la fonction du réseau de collagène est de résister aux forces en tension en restreignant 
le gonflement du tissu exercé par le repoussement des PG, tandis que les PG de par leur nature 
(répulsion des charges négatives) résistent aux forces en compression.  
2.1.2 Morphologie (structure et organisation) 
La composition et la structure du cartilage articulaire ne sont pas homogènes et varient avec la 
profondeur, ce qui donne l’aspect d’un tissu organisé en plusieurs couches (Figure 2.3). Cette 
organisation du cartilage a une importance fonctionnelle.  
 
Figure 2.3 Organisation des fibres de collagène du cartilage articulaire (Alford et al., 2005). 
À partir de la surface, l’épaisseur du cartilage est divisée en quatre couches :  
1) On retrouve tout d’abord la couche superficielle (10-20 % de l’épaisseur) qui contient la plus 
grande proportion d’eau (75-80 %) et de collagène (85 % poids sec). Elle est aussi caractérisée 
par l’orientation des fibrilles de collagènes qui sont parallèles à la surface, une faible densité 
d’aggrecan et des chondrocytes de forme allongée (le long de la surface).  
2) La zone transitoire « middle zone » (40-60 % de l’épaisseur) contient moins de collagène, mais 
les fibres ont un plus gros diamètre et adoptent une orientation aléatoire. De plus, la densité 
d’aggrecan augmente et est maximale au milieu de la couche, les cellules sont plus rondes et le 
volume d’eau retrouvé diminue graduellement avec la profondeur.  
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3) Dans la zone profonde (~30 % de l’épaisseur), les cellules sont organisées en forme de 
colonne. Les fibres de collagène adoptent une orientation verticale (perpendiculaire à la surface), 
pénètrent le front de minéralisation « tidemark » et s’insèrent dans la couche calcifiée sous-
jacente (4e couche est la zone calcifiée) et même dans l’os sous-chondral, ce qui solidifie le tissu 
non calcifié au tissu osseux. 
2.1.3 Dégradation chronique et traumatique du cartilage: l’arthrite 
Le développement et la maintenance de la structure et des propriétés mécaniques du cartilage 
sont directement influencés par les forces mécaniques agissant sur les cellules et leur matrice 
produite. L'arthrite (du grec « arth » qui signifie articulation et « itis » qui signifie inflammation) 
est un terme qui englobe une centaine de maladies articulaires différentes. L'arthrose est une des 
formes les plus communes d'arthrite qui est causée par une détérioration du cartilage de 
l’articulation telle les hanches, les genoux, les mains. La détérioration du cartilage articulaire peut 
résulter soient d'une destruction par blessure, d’un traumatisme lors d’un impact, d’une infection 
ou d’un désordre héréditaire (génétique). Le traitement choisi pour traiter la douleur qui en 
découle dépendra de plusieurs facteurs le premier étant la gravité de la détérioration du cartilage 
et de l’état général de l’articulation. Les lésions focalisées du cartilage, plus souvent observées 
chez les jeunes suite à un traumatisme, sont traitées différemment des lésions qui affectent le 
cartilage et l’os sous-chondral telle l’ostéoarthrite (OA), une maladie dégénérative sans cause 
connue et plus fréquente chez les personnes âgées. L’aspect du cartilage ostéoarthritique avancé 
est caractérisé par des fissures verticales, la fibrillation superficielle du tissu s’étendant vers les 
zones plus profondes, la perte de protéoglycanes et de l’organisation des chondrocytes en 
colonne, le remodelage de l’os sous-chondral et l’amincissement général du cartilage.  
2.1.4 Réparation intrinsèque du cartilage 
La capacité de guérison intrinsèque du cartilage dépend du type de lésion. Les lésions chondrales 
limitées à l’épaisseur du cartilage articulaire ont un très faible potentiel de guérison étant donné le 
caractère avasculaire du cartilage. L’élément qui déclenche les processus de guérison naturelle 
des tissus vasculaires est la formation d’un caillot sanguin suite à un bris vasculaire. Par 
conséquent, dans le cas des tissus cartilagineux la guérison repose sur les cellules présentes soient 
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les chondrocytes adjacents à la lésion, mais il a été observé que plusieurs des chondrocytes 
meurent par apoptose/nécrose et/ou restent inactifs (Shapiro, Koide, & Glimcher, 1993).  
Les lésions ostéochondrales qui pénètrent le cartilage et l’os sous-chondral ont un plus grand 
potentiel de guérison qui débute avec la formation d’un caillot sanguin qui provient du 
saignement des vaisseaux sanguins de l’os et de la moelle osseuse (Shapiro, et al., 1993).  
L’hémostase, l’inflammation, la prolifération et la cicatrisation du tissu de granulation qui remplit 
la lésion sont revues en détails à la section 2.5 de ce chapitre. Ces processus de guérison initiaux 
sont critiques à la formation d’un tissu de réparation. Chaque étape est finement orchestrée avec 
l’arrivée de différents types cellulaires ayant des rôles précis. Par exemple, il est connu que la 
polymérisation des fibres de fibrine servira d’échafaudage provisoire aux cellules qui produiront 
la MEC. Il est aussi connu que les fibres de collagène à la surface du cartilage sont orientées 
parallèlement à la surface. De façon intéressante, il a été observé que le réseau de fibres de 
fibrines polymérisées à la surface du caillot dans la lésion chondrale était aligné le long d’un arc 
passant d’un bord à l’autre de la lésion ostéochondrale (Chevrier, Hoemann, Sun, & Buschmann, 
2007; Shapiro, et al., 1993). Ces fibres servant de matrice à l’adhésion des cellules 
mésenchymateuses indifférenciées ont ainsi orienté de manière parallèle l’arrivée de ces cellules 
ainsi que leur production initiale de matrice cartilagineuse (Shapiro, et al., 1993). La profondeur, 
la taille, le site de la lésion ainsi que la maturité du cartilage articulaire influenceront la capacité 
de réparation (Reinholz, Lu, Saris, Yaszemski, & O'Driscoll, 2004; Rudert, 2002). Les lésions de 
petites tailles sont mieux réparées et la capacité de réparation est favorisée chez les plus jeunes 
animaux (Wei, Gao, & Messner, 1997). 
2.1.5 Procédures chirurgicales pour traiter les lésions articulaires 
Lorsque le cartilage est endommagé, ce tissu n’a pas la capacité de se régénérer par lui-même et 
l’arthroplastie est souvent envisagée comme solution en orthopédie, mais cette chirurgie est très 




Figure 2.4 Arthroplastie du genou. 
Afin d’éviter le remplacement articulaire, des traitements alternatifs pour restaurer la surface 
articulaire ont été développés entre autres, le lavage, le débridement, la mosaicplastie, 
l’implantation de chondrocytes autologues, les microfractures et, plus récemment, les différentes 
avenues exploitées en ingénierie tissulaire avec ou sans l’utilisation de biomatériaux. Dans le 
cadre de cette thèse, la technique des microfractures, l’implantation de chondrocytes autologues 
(ACI) et l’utilisation du chitosane (voir le chapitre 2.4) seront présentées. 
2.1.5.1 Les microfractures 
La technique des microfractures (MFX) a été mise au point par le Dr. Steadman (Steadman, 
Rodkey, Singleton, & Briggs, 1997) et implique la stimulation des cellules souches de la moelle 
osseuse pour réparer la perte de tissus (cartilage et os). La chirurgie (arthroscopie ou arthrotomie) 
se déroule en quatre étapes : A) débridement; B) enlèvement de la couche calcifiée; C) 
perforation de l’os sous-chondral, C) formation d’un caillot sanguin à la surface (Figure 2.5) 




Figure 2.5 Technique des microfractures (Images modifiées de Mithoefer et al., 2005) 
Tout d’abord, la lésion ostéochondrale est débridée afin d’enlever les parties de cartilage lésées 
dans le but d’avoir une bordure perpendiculaire de cartilage sain. Puis la couche de cartilage 
calcifiée (CC) au fond de la lésion est enlevée (Figure 2.5 Ai - Bii). L’enlèvement de la CC 
améliore l’intégration du tissu de réparation avec l’os sous-chondral (Frisbie et al., 1999). 
Cependant, le débridement de la CC ne doit pénétrer que légèrement l’os sous-chondral, car s’il 
est excessif, il pourrait y avoir un risque de surcroissance de la plaque sous-chondral et donc 
amincissement de l’épaisseur du cartilage de réparation (Mithoefer et al., 2005) (Brown, Potter, 
Marx, Wickiewicz, & Warren, 2004).  
La deuxième étape consiste à perforer des trous manuellement à l’aide de pics disponibles 
commercialement. Les trous sont percés perpendiculairement à la surface à partir de la périphérie 
de la lésion en spirale vers le milieu en laissant un espace de 3-4 mm entre chacun des trous 
(Figure 2.5 Ci et Cii). L’utilisation des pics en forme de cône au lieu d’une perceuse telle 
qu’utilisée par Pridie (Insall, 1967) avait pour but de contrôler la profondeur des trous, mais 
évitait surtout la possibilité de nécrose cellulaire causée par la chaleur lors du perçage. Toutefois, 
cette assomption de l’effet de la chaleur sur la nécrose cellulaire a récemment été démentie lors 
d’une étude dans un modèle in vivo chez le lapin où des trous percés à l’aide de pics ont été 
comparés à ceux faits à l’aide d’une perceuse à main (H. Chen et al., 2009). Au cours de cette 
étude, il a aussi été démontré que l’utilisation de pic créait une compaction osseuse autour des 
trous, ce qui empêche l’accès des cellules de la moelle osseuse à la lésion. 
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Finalement, il y a formation du caillot sanguin à la surface de la lésion lorsque la pression de la 
pompe arthroscopique est relâchée (Figure 2.5 Di et Dii). Suite à la chirurgie, la réhabilitation est 
bien encadrée puisque le caillot est fragile, mais des exercices passifs et continus favorisent la 
guérison via une meilleure diffusion des nutriments vers les cellules dans la lésion et en stimulant 
la différenciation des cellules mésenchymateuses (Mithoefer, et al., 2006). 
2.1.5.2 Implantation de chondrocytes autologues 
L’implantation de chondrocytes autologues (ACI) est une technique qui a été mise au point chez 
l’humain en 1994 par les docteurs Brittberg & Peterson (Brittberg et al., 1994). Une arthroscopie 
du genou permet de définir la lésion chondrale, de la classer et de pratiquer une biopsie pour mise 
en culture des chondrocytes. Après 2-3 semaines de culture, la réimplantation des chondrocytes 
est réalisée par arthrotomie. Lors de cette deuxième chirurgie, un lambeau de périoste tibial est 
prélevé, celui-ci sera ensuite suturé sur le pourtour de la lésion chondrale afin de conserver les 
cellules injectées en suspension à l’intérieur de la lésion (Figure 2.6). Les patients traités en 
clinique par cette technique ont témoigné d’un haut taux de satisfaction (Minas, 2001). Le fait 
que les chondrocytes autologues possèdent la capacité de synthétiser une MEC de cartilage 
articulaire a initialement justifié leur utilisation. Toutefois, la prolifération des chondrocytes en 
monocouche induit leur dédifférenciation en cellules fibroblastiques; ces cellules ne peuvent 
retrouver partiellement leur phénotype chondrocytique qu’après une culture tridimensionnelle, 




Figure 2.6 Implantation de chondrocytes autologues (www.arthrosport.com). 
2.1.5.3 Avantages et inconvénients MFX versus ACI 
Les techniques de MFX et ACI sont actuellement utilisées en chirurgie orthopédiques et selon 
l’école de pensée, celles-ci se font compétition à savoir laquelle pourra obtenir les meilleurs 
résultats (voir le Tableau 2-1). Le traitement optimal pour traiter les lésions ostéochondrales n’a 
pas encore été établi mais différents facteurs de risque ont été identifiés, entre autres l’âge, 
l’indice de masse corporelle, l’état des symptômes, l’état des ménisques et bien d’autres (Knutsen 
et al., 2004; Mithoefer, et al., 2006). Des études postopératoires, randomisées à 2 ans et 5 ans 
comparant ces deux techniques n’ont pas observé aucune différence significative. Les deux 
techniques diminuent la douleur ressentie par le patient et ont permis d’obtenir des résultats 
satisfaisants à 77 % après 5 ans. De plus, au cours de cette même étude, aucun des patients dont 
l’analyse de la biopsie révélait un tissu à prédominance hyalin à 2 ans post-opératoire a eu un 
échec à 5 ans post-opératoire (Knutsen et al., 2007).  
En général, selon la tendance des indications chirurgicales et en prenant en considération les 
différents facteurs de risque, pour des lésions < 4 cm2 la technique de MFX est recommandée 
(Mithoefer, et al., 2006). L’étude randomisée de Knutsen, 5 ans post-opératoire, propose que la 
technique de MFX soit préférée comme traitement de première ligne étant donné son faible coût 
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et sa procédure minimalement invasive, mais pour des lésions localisées sur les condyles 
fémorales latérale ou médiale. De plus, la technique ACI devrait être favorisée comme traitement 
de deuxième ligne, particulièrement pour des lésions qui sont plus larges et non-contenues (sans 
cartilage épais au pourtour de la lésion) (Knutsen, et al., 2007).  
 
Tableau 2-1 Avantages et inconvénients entre les techniques de microfracture et implantation de 
chondrocytes autologues. 
 Microfractures   Implantation de chondrocytes autologues   
Technique  Simple  Complexe, 3 étapes: biopsie, culture cellules, 
réimplantation avec membrane.  
Invasif  Faible, 1 chirurgie  Élevée, 2 chirurgies et prélèvement membrane de 
périoste. 
Coût  Faible coût.  Coût très élevé.  
Cartilage 
régénéré  
Plus souvent de 
type fibreux.  
Plus souvent de type hyalin mais possibilité 
d’hypertrophie de l’os.  
 
Jusqu’à présent, aucune technique n’a pu régénérer à tout coup un cartilage de type hyalin chez 
l’humain, beaucoup de variations ayant été observées dans les tissus de réparation. De plus, la 
majorité des études comparatives concluent qu’une évaluation de la réparation des lésions du 
cartilage à plus long terme est nécessaire afin de voir s’il y a une différence. 
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2.2 Matrice osseuse et minéralisation 
Le contenu de cette section provient des références (Shapiro, et al., 1993) et des livres Histologie 
fonctionnelle (Wheater, Young, & Heath, 2001) et Principles of Bone Biology (Bilezikian, Raisz, 
& Rodan, 1996). Lorsque la source d’information diffère, la référence est citée.  
L’os mature est formé d’environ 70 % de sels inorganiques et de 30 % de matrice organique. 
Dans l’os, c’est le collagène qui constitue plus de 90 % du composant organique et il est presque 
exclusivement sous forme de fibres de type I. La structure tri-dimensionnelle (3D) du collagène 
comporte des espaces vides à l’intérieur qui sont les sites initiaux de dépôt minéral. L’autre 
portion de matériel organique (de nature non-collagénique) comprend entre autres des protéines 
impliquées dans la fixation du calcium, l’ostéocalcine, ou dans la liaison entre le collagène et les 
minéraux, l’ostéonectine. Le composant minéral de l’os est principalement constitué de calcium 
et de phosphate sous forme de cristaux d’hydroxyapatite (Ca10(PO4)6(OH)2). On retrouve aussi de 
petites quantités de carbonate de magnésium et d’ions sodium et potassium conjugués aux 
cristaux. 
Selon la morphologie, on retrouve deux types d’os : l’os lamellaire compact (cortical et 
trabéculaire) et l’os réticulaire. L’os cortical est formé de lamelles de fibrilles de collagènes très 
denses, où chacune des lamelles est perpendiculaire à la lamelle adjacente, ce qui lui permet de 
supporter les charges mécaniques et de protéger les structures sous-jacentes. L’os réticulaire est 
poreux et beaucoup moins dense; il est caractérisé par des fibres de collagènes réparties de façon 
aléatoire où ont lieu plusieurs activités métaboliques. L’os réticulaire est observé chez le fœtus où 
chez l’adulte lors de la réparation d’une fracture ou dans la maladie de Paget. Chez l’adulte en 
bonne santé, on ne retrouve pratiquement que de l’os lamellaire (cortical et trabéculaire). La 
structure générale des os longs comporte de l’os cortical compact qui forme les parois denses de 
la diaphyse et de l’os trabéculaire spongieux qui occupe une partie de la cavité médullaire. L’os 
spongieux est formé de trabécules et le nombre, l’épaisseur et l’orientation de celles-ci dépendent 
des forces mécaniques auxquelles l’os est soumis. Les surfaces articulaires, ou épiphyse, des 




L’os comporte 4 types cellulaires soient les ostéoblastes, les ostéoclastes, les « bone lining 
cells », qui sont retrouvées à la surface de l’os, ainsi que les ostéocytes qui sont dans la matrice 
osseuse dans des petites cavités à l’intérieur de l’os lamellaire appelée lacunes. Les ostéoblastes, 
les ostéoclastes et les bone lining cells dérivent des cellules ostéoprogénitrices tandis que les 
ostéocytes dérivent de précurseurs mononucléaires qui proviennent des tissus hématopoïétiques 
et dérivé des cellules myéloïdes. Lors de la formation d’os, le collagène et les autres protéines de 
la matrice organique sont synthétisés par le réticulum endoplasmique rugueux des ostéoblastes, 
stockés dans l’appareil de Golgi et sécrétés à la surface cellulaire, ce qui produit l’ostéoïde, dont 
la minéralisation aura lieu peu de temps après son dépôt. La concentration d’ions calcium et 
phosphate dans le fluide osseux est plus importante que celle requise pour le dépôt spontané de 
sels de calcium. Divers inhibiteurs, tel le pyrophosphate (PPi) jouent un rôle crucial dans le 
contrôle de la minéralisation. Le dépôt de calcium paraît associé à la présence de vésicules 50 à 
200 nm composées d’une membrane dérivant de la membrane plasmique des ostéoblastes 
(appelées vésicules matricielles, voir Figure 2.7).  
 
 
Figure 2.7 Vésicule matricielle (www.rndsystems.com) 
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Ces vésicules sont riches en phosphatase alcaline et en pyrophasphatase, ces enzymes produisent 
les ions monophosphate (Pi) à partir de différentes molécules et jouent un rôle dans la 
neutralisation de l’effet inhibiteur du PPi. Les ions phosphates s’accumulent dans les vésicules 
matricielles avec les ions calcium. La minéralisation est initiée en deux étapes. Il y a tout d’abord 
la formation de cristaux d’hydroxyapatite à l’intérieur même des vésicules. Puis, la formation 
d’hydroxyapatite à partir des sels phosphocalciques non cristallisés se propage à l’extérieur et 
commence à précipiter dans les espaces vides de la structure 3D du collagène. Ces petits foyers 
de minéralisation s’étendent et fusionnent pour former les cristaux (CaPO4) (Bertazzo, Bertran, & 
Camilli, 2006) (Figure 2.8). Le signal qui déclenche la libération de ces vésicules n’est pas 
connu, ni la raison expliquant l’accumulation de calcium et de phosphate dans ces vésicules 
(Anderson, 2003; Orimo, 2010).   
 
Figure 2.8 Foyers de minéralisation d’un échantillon fémur de rat (1 mois) SEM (10000X). 
(Image de Bertazzo et al. 2006). 
Le site d’initiation et de propagation de la minéralisation de l’os réticulaire et lamellaire est le 
collagène. Lors de ce processus, les ostéocytes, qui sont des ostéoblastes matures, établissent des 
connexions avec les cellules avoisinantes ce qui assure leur survie avant d’être complètement 
entourées de cette matrice minéralisée imperméable. Toutefois, la minéralisation du nouvel os 
formé atteindra rapidement un niveau de 65 à 70 %, mais 6 à 12 mois seront nécessaires pour 
atteindre la pleine minéralisation du tissue (Burr, 2004; Meunier & Boivin, 1997).  
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2.2.1 Développement de l’os 
 Le développement fœtal de l’os se fait de deux façons soit directement, au sein d’un tissu 
fibreux, soit au sein d’un cartilage temporaire, mais toutes deux impliquent le remplacement de 
tissu conjonctif de collagène primitif par du tissu osseux. Les os longs, les vertèbres, les os du 
pelvis et de la base du crâne sont précédés par la formation d’un modèle cartilagineux en 
croissance, progressivement remplacé par de l’os suite à l’hypertrophie des chondrocytes et 
minéralisation de la matrice, ce processus est appelé ossification endochondrale. D’autre part, les 
os de la voûte crânienne, le maxillaire supérieur et la plus grande partie du maxillaire inférieur 
sont formés par le dépôt d’os dans le tissu mésenchymateux primitif, ce processus de 
remplacement direct du mésenchyme par de l’os est appelé ossification endomembraneuse.  
2.2.2 Remodelage et réparation osseuse 
 Il est depuis longtemps accepté que, suite à une fracture osseuse, le type de contraintes 
mécaniques «stress » que subira le tissu immature non-différencié dictera sa morphologie et sa 
structure. Lors de la réparation osseuse, quatre étapes sont observées, soient l’inflammation, la 
formation d’un cal osseux mou, la formation d’un cal osseux dur et le remodelage où a lieu la 
maturation du tissu (Schindeler, McDonald, Bokko, & Little, 2008) (Figure 2.9). En réalité, il 
n’y a aucune délimitation claire de chacune de ces étapes et souvent celles-ci se chevauchent. 
Lors d’une fracture osseuse, il se forme un caillot sanguin au site de la lésion. Par la suite, ce 
caillot est envahi par différents types cellulaires (neutrophiles, macrophages, fibroblastes, cellules 
mésenchymateuses) et il est remplacé par un tissu de granulation fibreux composé de fibres de 
collagènes et riche en vaisseaux sanguins. Cette réponse cellulaire est coordonnée par la sécrétion 
d’une multitude de cytokines et de facteurs de croissance qui faciliteront le recrutement de 
cellules additionnelles, dont les cellules mésenchymateuses. Celles-ci proviennent de la moelle 
osseuse, de la circulation du périoste et des tissus environnants. L’instabilité mécanique de la 
fracture induira la différenciation des cellules mésenchymateuses en chondroblastes qui, avec la 
présence de fibroblastes, produiront une matrice afin de renforcir la fracture, ce tissu est appelé 
cal fibrocartilagineux. Cette matrice est ensuite graduellement envahie par la formation de 
nouveaux vaisseaux sanguins. Cette étape est caractérisée par un haut niveau d’activité des 
ostéoblastes durant laquelle un réseau d’os réticulaire est formé et renforci par le dépôt de sels de 
calcium; ce tissu est appelé cal osseux et l’os est de type réticulaire. Sous l’influence de 
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stimulations fonctionnelles (charges mécaniques lors de mouvements), l’os réticulaire est ensuite 
lentement remodelé pour constituer de l’os lamellaire mature capable de supporter ces charges.  
 
 
Figure 2.9 Les quatre étapes du modèle de réparation de l'os et le recrutement cellulaire 
(Schindeler et al., 2008). 
  
2.2.3 La tomographie à rayons X 
La racine grecque du mot tomographie tomê veut dire coupe, et ainsi le mot tomographie signifie 
représenté en coupes. La tomographie est une technique d’imagerie non destructive qui permet la 
reconstruction d’images en coupes d’un objet tridimensionnel. Une source de rayons X illumine 
un objet positionné au centre de l’appareil et les images projetées sont enregistrées via des 
détecteurs à rayons X. Lors de l’enregistrement, l’objet tourne sur lui-même à un angle et une 
vitesse prédéterminés pour permettre l’acquisition des images projetées sous plusieurs angles. 
L’ordinateur peut ainsi créer une série d’images en coupe « cross section slices » (axes X-Y) et à 




Figure 2.10 Micro-tomographie à rayons-X. A) Tomographie à rayons-X. B) Acquisition 
d'images de l'objet scanné. C) Reconstruction 3D de la région scannée.                                 
(Images de www.skyscan.be).  
Afin de réaliser une analyse quantitative, il faudra reconstruire chacun des échantillons à l’aide de 
paramètres préalablement déterminés définissant précisément les caractères d’inclusion et 
d’exclusion d’un pixel qui caractérise l’os pour minimiser le bruit de fond « background ». Suite 
à cette étape, les divers logiciels fournis permettent de visualiser en 3D l’échantillon, de 
repositionner l’échantillon, de générer un modèle 3D et de le quantifier. Toutefois, pour la 
quantification d’une région particulière, ceci nécessite l’utilisation d’un volume d’intérêt (VOI) 
qui doit être minutieusement choisi afin de ne pas avoir une analyse erronée ou biaisée. 
 
À titre de comparaison, les instruments CT utilisés en milieu hospitalier n’ont pas une aussi 
grande résolution que l’appareil micro-CT présentée dans ce chapitre (1mm versus 5 µm). De 
plus en milieu hospitalier lorsque le scan est effectué, c’est l’appareil qui tourne autour du patient 
et la dose de rayons X est beaucoup plus faible. Pour l’instant, ces différences limitent la capacité 
à détecter et à analyser chez l’humain ce qui est possible de faire chez les animaux.  
A B C 
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2.3 Le sang 
Le contenu de cette section provient des livres Hematology, Hemostasis & Thrombosis 
(Hemostasis and thrombosis : Basic principles and clinical practice, 2001; Williams Hematology 
2001) et du review (Kalafatis, Egan, van 't Veer, Cawthern, & Mann, 1997). Lorsque la source 
d’information diffère, la référence est citée.   
2.3.1 Les cellules sanguines 
Les érythrocytes aussi appelés « hématies » ou « globules rouges » sont les cellules sanguines les 
plus nombreuses. Leur forme biconcave et l’absence de noyau accroissent le rapport entre la 
surface et le volume cytoplasmique et rend plus efficace la diffusion d'oxygène. Les globules 
rouges portent à leur surface une variété de protéines, dont les glycophorines. Les domaines 
extracellulaires de cette famille de protéines sont composés de résidus d’acide sialique qui sont 
chargés négativement tout comme la membrane de glycolipide, ce qui confère une charge 
négative nette aux globules rouges (Thatte, Zagarins, Amiji, & Khuri, 2004). En condition 
normale, cette charge négative globale est très importante, puisqu’elle crée une répulsion des 
globules rouges et prévient ainsi l’adhésion entre eux et sur les parois des vaisseaux. Toutefois, 
lors de maladies inflammatoires ou lors d’une lésion, les conditions changent et perturbent les 
paramètres physiologiques, ce qui induit l’agrégation des globules rouges aux parois et induit la 
formation de rouleaux (les globules rouges sont empilés comme une pile d’assiettes!). 
Les leucocytes, ou globules blancs, sont chargés de défendre l'organisme. Ils sont beaucoup 
moins nombreux dans le sang que les globules rouges. Les neutrophiles phagocytent très 
activement les bactéries et sont présents en nombre élevé dans les plaies. Les éosinophiles 
attaquent les parasites et les macrophages phagocytent les complexes antigènes-anticorps. Les 
basophiles sécrètent des substances anticoagulantes et vasodilatatrices comme les histamines et la 
sérotonine. Malgré leur capacité phagocytaire, leur principale fonction est de sécréter les 
substances qui servent à la médiation de la réaction d'hypersensibilité. Les lymphocytes sont 
présents dans le sang et les tissus lymphoïdes et circulent à l’état de repos. Ils sont les principaux 
éléments du système immunitaire contre l’invasion d’organismes pathogènes. 
Les plaquettes sanguines ou thrombocytes sont des particules anucléées discoïdes provenant des 
mégacaryocytes suite à la fragmentation de leur cytoplasme et membrane plasmique en 2000 à 
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3000 fragments de 2-4 µm de diamètre (Figure 2.11 A, B). La fonction principale des plaquettes 
est de rapidement faire cesser l'écoulement du sang (hémostase primaire) et par la suite de 
renforcir le développement du caillot en favorisant l’action de la thrombine. L’activation 
plaquettaire se déroule en différentes étapes, soient l’adhésion, l’agrégation et l’activation menant 
à la sécrétion de granules. Cette activation séquentielle est orchestrée par une multitude 
d’interactions, dont seulement les principales seront mentionnées. 
 
Figure 2.11 Les plaquettes A) Schématisation des composants plaquettaires. B) Plaquettes à 
l’état normal. C) Plaquettes activées de forme sphérique avec des filopodes.  
L’événement initial qui déclenche l’adhésion des plaquettes se produit lorsque les récepteurs tels 
le GPIb et le GPIa/IIa lient respectivement des glycoprotéines (GP) d’adhésion comme le facteur 
von Willebrand (vWF) sur les parois de l’endothélium endommagé et le collagène de la MEC. 
L’adhésion des plaquettes déclenche ensuite les processus d’agrégation caractérisés par 
l’expression du récepteur GPIIb/IIIa et par un changement de leur conformation (Figure 2.11C) 
via une réorganisation de leur cytosquelette. La polymérisation du cytosquelette d’actine dans les 
plaquettes activées induira une forme d’aspect sphérique avec des émissions de filopodes et une 
redistribution des granules. L’expression du GPIIb/IIIa joue un rôle majeur au niveau de 
l’agrégation et de l’activation d’où résultera une augmentation du recrutement des plaquettes 
dans un réseau tridimensionnel via des liaisons avec le fibrinogène et avec le vWF. L’activation 
des plaquettes va accentuer la coagulation via à la libération du contenu des granules (GPIIb/IIIa, 





l’activation du FVa, FXa et la génération de la thrombine. L’augmentation de l’expression de la 
P-sélectine permettra aussi l’interaction des plaquettes avec les leucocytes présents dans le 
caillot. 
La libération du contenu des granules denses (ADP, ATP, Ca2+, sérotonine) et des granules alpha 
aura un effet direct sur la régulation positive de l’agrégation plaquettaire et une multitude d’effets 
biologiques. Les granules alpha sont retrouvées en plus grand nombre par rapport aux granules 
denses (50 à 80 vs 3 à 8) et contiennent une variété de protéines tels le platelet factor 4 (PF4) et 
la beta-thromboglobuline qui sont reconnues comme des marqueurs de leur activation. [Notez 
que le PF4 sera utilisé comme marqueur d’activation des plaquettes lors de tests dans le cadre de 
cette thèse de recherche (Marchand et al., 2010; Marchand, Rivard, Sun, & Hoemann, 2009; 
Rand, Lock, van't Veer, Gaffney, & Mann, 1996)]. On retrouve aussi dans les granules alpha des 
protéines d’adhésion (fibrinogène, vWF), des facteurs de coagulation (Va, XIa, FXIIIa), des 
facteurs de croissance (PDGF-AB, -BB, TGF-, VEGF) et bien d’autres. Le contenu des 
lysosomes composé d’enzymes (hydrolases acides, proélastases, collagénases) est relâché plus 
lentement que celui des granules alpha et des granules denses qui nécessitent une plus forte 
induction. L’activation des plaquettes et la libération de leurs granules ont d’innombrables effets 
biologiques directs et indirects qui jouent un rôle primordial sur les processus de guérison. 
 
2.3.2 La cascade de coagulation 
L’hémostase est une séquence de réactions rapides, localisées et finement contrôlées qui arrêtent 
le saignement par la formation d’un caillot. Trois mécanismes entrent en jeu pour réduire la perte 
de sang : tout d’abord, le spasme vasculaire (vasoconstriction), la formation du clou plaquettaire 
et puis l’agrégation plaquettaire décrit précédemment. Parallèlement, se déroule aussi la cascade 
de coagulation où le fibrinogène contenu dans le plasma sera transformé en un réseau de fibrine 
insoluble pour former le caillot.  
Le phénomène de coagulation résulte d’une séquence complexe, mais bien définie de réactions 
d’activation en cascade au cours desquelles chaque facteur de coagulation active en aval de 
nombreuses molécules de précurseurs inactifs (zymogène) (Figure 2.12). Dans la circulation 
sanguine, ces activations contrôlées ont lieu localement grâce à la fixation de facteurs de 
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coagulation à la surface de phospholipides de cellules déjà activées. Cette liaison se fait via un 
domaine composé de 10-12 résidus - carboxyglutamate (GLA) chargés négativement qui est une 
caractéristique commune retrouvée chez plusieurs enzymes de la coagulation. Chaque résidu 
GLA lie un ion calcium (Ca2+) ce qui est critique au changement de conformation de la protéine 
qui pourra alors se lier à la bicouche de phospholipides membranaires (en majorité les plaquettes, 
mais aussi les monocytes, lymphocytes et cellules endothéliales activés) où auront lieu les 
activités de la coagulation (Kalafatis, et al., 1997).  
Les trois principales étapes de la coagulation sont :  
1) La formation de la prothrombinase déclenchée par le complexe tenase : 
1. de la voie intrinsèque (IXa-VIIIa-Phospholipides-Ca2+),  
2. de la voie extrinsèque (TF-VIIa- Phospholipides-Ca2+),  
3. ou les deux.  
2) L’activation de l’enzyme thrombine via la conversion de la prothrombine. 
3) La formation de fibres de fibrine insolubles via la conversion du fibrinogène.  
 
Figure 2.12 Schéma de la cascade de coagulation (King et al., 1996). 
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2.3.2.1 Voie intrinsèque 
La voie d’activation intrinsèque de la cascade de coagulation est plus complexe et plus lente 
(plusieurs minutes) que la voie extrinsèque. Les activateurs de cette voie sont en contact direct 
avec le sang à l’intérieur des vaisseaux sanguins, ce qui implique qu’ils agissent sans qu’il n’y ait 
de tissu endommagé à l’extérieur du vaisseau. C’est le facteur XII (FXII) qui initie l’activation de 
cette voie via sa liaison avec des surfaces chargées négativement comme la membrane 
endommagée des cellules endothéliales, des fibres de collagènes ou in vitro les parois de verre 
d’une éprouvette. Le FXII activé (FXIIa) entraîne l’activation du XIa et ensuite du facteur IXa 
qui à son tour forme sur une surface lipidique en présence d’ions Ca2+ un complexe avec le 
facteur VIIIa. Ce complexe appelé « tenase intrinsèque » (IXa-VIIIa-Phospholipides-Ca2+) peut 
alors activer le facteur X en Xa. La suite de cette cascade est décrite ici-bas dans la description de 
la voie commune. 
2.3.2.2 Voie extrinsèque 
La voie extrinsèque du processus de coagulation est déclenchée très rapidement (quelques 
secondes), puisque 1 % du facteur VII total circule sous sa forme active (VIIa) (Morrissey, 
Macik, Neuenschwander, & Comp, 1993). Ainsi, lors d’une lésion de la paroi vasculaire, celui-ci 
entre directement en contact avec son cofacteur, le récepteur facteur tissulaire (TF) aussi nommé, 
CD142, ou thromboplastine tissulaire. Le facteur tissulaire est un récepteur transmembranaire 
présent seulement à la surface de plusieurs cellules extravasculaires et de phospholipides libérés 
de cellules endommagées. En présence de Ca2+ et de phospholipides, le TF peut lier autant la 
forme active du FVIIa ou le zymogène (ratio 1 : 1) qui sera rapidement converti en FVIIa par 
protéolyse (Nemerson & Repke, 1985). Leur liaison à la surface membranaire des cellules dans la 
lésion formera le complexe « tenase extrinsèque » et entraînera directement l’activation locale du 
facteur X en Xa. L’interaction des protéines avec la bicouche de phospholipides membranaire 
stabilise et oriente la présentation des substrats face à leur activateur, ce qui favorise la majorité 
des réactions de coagulation et permet aussi le rassemblement et des facteurs de coagulation en 
solution.  
Lors de l’initiation de la coagulation, il est proposé que le complexe tenase extrinsèque initie les 
processus de coagulation en fournissant de petites quantités de facteurs Xa, XIa et de IIa. Ensuite, 
le facteur XIa activé induira à son tour l’activation du complexe tenase intrinsèque avec le 
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FVIIIa, ce qui va engendrer l’activation du FXa à un taux 50 fois plus élevé que celui du 
complexe extrinsèque (Broze, Girard, & Novotny, 1990).    
2.3.2.3 Voie commune & Polymérisation de la fibrine 
La voie commune s’amorce lorsque le facteur X activé se joint au cofacteur Va lié à la surface 
des plaquettes via son domaine GLA en présence de Ca2+ d’où résultera la formation du 
complexe prothrombinase (Xa-Va-Phospholipides-Ca2+). La prothrombinase catalyse la 
conversion de la prothrombine en thrombine (IIa) qui convertit à son tour le fibrinogène soluble 
en filaments lâches de fibrine insoluble. La thrombine activera aussi le facteur XIII, une 
transglutaminase qui va créer des ponts entre les filaments de fibrine pour les stabiliser 
davantage. Le facteur XIII est présent dans le plasma, mais il est aussi sécrété par les plaquettes 
du caillot. La thrombine joue un rôle crucial dans l’activation de la coagulation, en intervenant 
aussi au sein de deux mécanismes de rétroactivation; elle accélère la formation de la 
prothrombinase et active les plaquettes, ce qui renforce leur agrégation et stimule la libération 
plaquettaire.  
2.3.2.4 Régulation de la coagulation 
Comme la coagulation fait appel à des mécanismes d’amplification et de rétroactivaton, les 
caillots auront tendance à grossir, mais le système fibrinolytique dissout la formation de petits 
caillots indésirables de même que les caillots après la réparation de la lésion. La régulation des 
événements procoagulants a lieu via l’action de plusieurs anticoagulants présents dans le sang, 
entre autres l’antithrombine III (AT-III), qui bloque l’action des facteurs XII, XI, X, IX, II, et la 
protéine C, qui inactive les facteurs V et VIII et stimule les activateurs du plasminogène. Par 
exemple, le niveau d’AT-III dans le plasma (2.4 µM) est bien au-delà de celui de la prothrombine 
(1.5 µM) duquel il a été évalué que seulement 0.36 µM était converti en thrombine suite à la 
formation du caillot (Tanaka & Levy, 2007). La formation d’un caillot peut difficilement 
s’étendre au-delà du siège d’une lésion jusque dans la circulation, en partie parce que la fibrine 
absorbe la thrombine activée (Bar-Shavit, Eldor, & Vlodavsky, 1989; Kaminski & McDonagh, 
1983) et parce qu’en se dispersant dans le sang, la concentration de facteurs activés de 
coagulation n’est plus assez élevée pour générer d’autres caillots.   
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De plus, lorsque la thrombine alpha est liée à la fibrine, la conformation du site actif de la 
thrombine est modifié et devient accessible, et l'ATIII inhibe plus facilement la thrombine liée 
que la thrombine circulante (Naski & Shafer, 1990). D’autre part, il a aussi été démontré que la 
thrombine liée à la matrice extracellulaire sous-endothéliale est protégée de ses inhibiteurs en 
circulation et demeure active mais de façon locale (Bar-Shavit, et al., 1989) (Kaminski & 
McDonagh, 1983). Il semble que selon le type de liaison la conformation 3D de la thrombine est 
différente et donc peut affecter son activité. 
2.3.2.5 Fibrinolyse 
La fibrinolyse est le processus par lequel le caillot est dissout suite à la conversion du 
plasminogène en plasmine sous l’action de la thrombine et de l’activateur tissulaire du 
plasminogène (tPA). Ainsi, la plasmine digère les filaments de fibrine et inactive le fibrinogène et 
les facteurs V, VIII, et XII. L’adhésion et la libération des facteurs plaquettaires seront inhibées 
par la prostacycline sécrétée par les cellules endothéliales et les leucocytes. Les produits de 
dégradation du fibrinogène et de la fibrine vont favoriser la migration des monocytes et 
leucocytes (Leavell, Peterson, & Gross, 1996; Richardson, Pepper, & Kay, 1976). 
 
2.3.3 Mécanismes d’action de certains facteurs de la coagulation et leurs effets 
sur la guérison. 
2.3.3.1 La thrombine 
Parmi les facteurs de coagulation, la thrombine (fait référence à la forme -thrombine la plus 
active des formes) est une enzyme clé de la coagulation, car elle seule permet la formation de 
fibrine en fibrinogène, à l’origine de la solidification du caillot sanguin. La thrombine est une 
sérine protéase qui provient du clivage du zymogène prothrombine par le complexe enzymatique 
nommé prothrombinase. Ce complexe catalyse la protéolyse de deux liens peptidiques de la 
prothrombine dont résultent le fragment 1.2 et l’hétérodimère -thrombine qui est composé de la 
chaîne « A » (6000 Da) liée de façon covalente à la chaîne « B » (31 000 Da) par un lien 
disulfure. La thrombine possède un site de liaison pour les ions Na+ qui déterminera si elle agira 
comme une enzyme pro- ou anticoagulante. En présence d’ions Na+ elle reconnaîtra le 
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fibrinogène comme substrat, tandis qu’en absence d’ions Na+ elle reconnaîtra la protéine C 
comme substrat et agira comme un anticoagulant.   
2.3.3.2 Génération et activation de la thrombine 
L’action du complexe prothrombinase procoagulant mène à la génération biphasique de 
l’activation de la thrombine. Tout d’abord, durant la phase d’initiation, de très faibles quantités de 
facteurs actifs (IXa, Xa, Va, VIIIa, FXIIIa) et de thrombine sont générées suite à l’activation du 
FXa par le complexe tenase extrinsèque. Ensuite, la phase de propagation survient lorsque le 
complexe tenase intrinsèque est activé à la surface des plaquettes activées, ce qui conduit à une 
augmentation explosive de génération de thrombine (Butenas, van 't Veer, & Mann, 1997). Par 
ailleurs, dans une étude in vitro (où le TF est utilisé pour déclencher la coagulation), il a 
démontré que la majorité des substrats procoagulants de la thrombine sont activés durant la phase 
d’initiation alors que moins de 5 % de la quantité totale de thrombine est produite. La phase 
d’initiation semble donc être cruciale à l’activation des substrats de la thrombine, mais la raison 
qui expliquerait la surabondance de la thrombine générée est inconnue (Brummel, Paradis, 
Butenas, & Mann, 2002).   
2.3.3.3  Récepteurs de la thrombine 
La thrombine peut aussi induire des effets biologiques via la liaison de ses récepteurs les 
« proteinase-activated-receptors » (PAR). Les PAR sont un sous-type de récepteur couplé à la 
protéine G qui nécessite le clivage d’une portion de la queue du récepteur en N-terminal et dont 
résulte l’exposition d’un nouveau domaine qui agit comme « tethered ligand ». Quatre différents 
récepteurs PAR ont été identifiés PAR1-4, toutefois la thrombine ne peut pas lier le PAR-2, mais 
celui-ci peut être activé par d’autre ligand tel la trypsine et le FVIIa (Fan et al., 2005). La 
distribution des récepteurs est retrouvée sur plusieurs types cellulaires (PAR-1 est exprimé sur les 
plaquettes, les monocytes, les lymphocytes T, mais aussi sur les cellules endothéliales, 
ostéoblastes et chondrocytes), mais le niveau d’expression va varier pour chacun. Le récepteur 
PAR-3 est exprimé en général à un niveau plus faible que PAR-1 et aurait un rôle dans le 
développement cellulaire, tandis que le récepteur PAR-4 semble être autant impliqué que PAR-1.   
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2.3.3.4  Substrats et effets biologiques de la thrombine  
En plus de catalyser la polymérisation des fibres de fibrine, la thrombine est aussi impliquée dans 
diverses réactions protéolytiques pour maintenir l’homéostasie. Ainsi, elle clive et active la 
protéine C; le facteur VII; le facteur V; le facteur VIII en relarguant du facteur von Willebrand; le 
facteur XI via un mécanisme de rétroaction; le facteur XIII; ses récepteurs PAR-1, -3, -4; et 
l’inhibiteur « thrombine-activable fibrinolysis inhibitor » (TAFI). La thrombine agit aussi sur 
divers types cellulaires. Le tableau 2.3-1 présente quelques exemples des effets de la thrombine, 
plus particulièrement sur différents types cellulaires retrouvés lors de la guérison d’un tissu 
ostéochondral. 
Tableau 2-2 Effets de la thrombine sur différents types cellulaires retrouvés lors de la guérison 
d’un tissu ostéochondral. 
Type cellulaire Conditions Effets observés & Références 
Chondrocytes 
humains 
Thrombine : 1 et 10U/ml  Prolifération après 48 h. (Kirilak et al., 2006) 
Co-culture chondrocytes sur 
membrane de collagène I/III et 
ajout du Fibrin Sealant au-dessus. 
Migration substantielle après 24-48 h. & 15 
jours (Kirilak, et al., 2006) 
Thrombine : 1U/ml 
Augmentation de la réponse de calcium 
intracellulaire via le récepteur PAR-1. 
(Kirilak, et al., 2006) 
Cellules 
endothéliales Thrombine : 0.5 — 10U/ml 
Après 2-4 jours : Prolifération HUVEC, pas 
HAEC, & Migration HAEC, pas HUVEC. 
(Wang, Li, Runge, & Chaikof, 1997) 
Neutrophiles  Thrombine Chémotaxie & agrégation (Bizios, Lai, 
Fenton, & Malik, 1986) 
Monocytes Thrombine 10-8M 
Chémotaxie des monocytes et certaines 
lignées de macrophages (Bar-Shavit, Kahn, 
Fenton, & Wilner, 1983) 
Cellules 
mésenchymateuses  Thrombine : 0.5 — 5U/ml Prolifération & Migration (Karp et al., 2005) 
Ostéoblastes Thrombine : 2.0 — 20U/ml Inhibition de l’apoptose (Pagel et al., 2003)  
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Par ailleurs, plusieurs études in vitro et in vivo rapportent différents effets de la thrombine à 
plusieurs niveaux de la guérison. Les études présentées dans le  
Tableau 2-2 inclut les effets de l’utilisation de la thrombine seule, sous forme de gelée contenant 
de la thrombine ou sous forme de pâte nommée « fibrin sealant » où la thrombine est administrée 
avec ses substrats entre autres le fibrinogène et le FXIII (ex. : le produit « TISSEEL » qui peut 
être utilisé à 2 concentrations : 4 U/ml ou 500U/ml de thrombine (Kirilak, et al., 2006) tout 
dépendamment de la situation chirurgicale).   
La thrombine semble aussi exercer des effets proangiogéniques à divers niveaux tels qu’une 
augmentation de l’activation de la MMP-2, de l’expression de l’intégrine V3 et du récepteur 
VEGFR-1/2 (Maragoudakis, Tsopanoglou, & Andriopoulou, 2002).  Cependant, la présence de la 
fibrine et du complexe TAT a été détectée dans les articulations arthritiques. Une étude a 
démontré in vitro que certaines des protéases de la coagulation et de la fibrinolyse, dont la 
thrombine, peuvent lier la surface d’explant de cartilage provenant d’individus sains et causer une 
dégradation via la perte de PG (Furmaniak-Kazmierczak et al., 1994). 
2.3.3.5 Le facteur VIIa et son récepteur, le facteur tissulaire 
Pour traiter les patients hémophiliques, divers traitements ont été conçus tels l’administration des 
facteurs VIII ou IX. Cependant, pour compenser le développement d’anticorps inhibiteurs contre 
les facteurs VIII et IX, observé chez certains patients, d’autres alternatives comme l’utilisation du 
facteur recombinant VIIa (rFVIIa) ont été développées. Le rFVIIa est obtenu par une lignée 
cellulaire pour minimiser le risque de transmission d’agents infectieux. Le rFVII possède une 
séquence et une conformation similaire à l’humain et lors de la procédure de purification il est 
auto activé en rFVIIa (Hedner, 2006). 
Contrairement aux facteurs de la cascade de coagulation, le facteur VIIa n’est pas inhibé 
efficacement par l’antithrombine et par l’héparine. De plus, il a la particularité de circuler sous sa 
forme active (environ 1 % de la masse totale du FVII), ce qui démontre qu’il n’est pas très actif 
par lui-même (Morrissey, et al., 1993). Pour être actif, le FVIIa doit former un complexe avec son 
récepteur le facteur tissulaire (TF) dont l’expression constitutive est retrouvée à la surface des 
cellules en périphérie des vaisseaux sanguins tels les cellules musculaires lisses, les fibroblastes. 
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Son expression peut aussi être induite localement au site de la lésion chez les cellules 
endothéliales et les monocytes (Camerer, Kolsto, & Prydz, 1996).   
2.3.3.6 Mécanisme d’action & régulation du complexe TF + VIIa 
Lors d’un épanchement sanguin, les processus d’homéostasie chez des individus normaux 
évoluent en deux phases localisées sur différentes surfaces cellulaires. Tout d’abord, la phase 
d’initiation localisée à la surface des cellules qui expriment le récepteur TF et engendre 
l’activation de petites quantités de facteurs de coagulation. Ensuite survient la phase de 
propagation qui se produit à la surface des plaquettes activées par d’énormes quantités de 
thrombine générée et où se développe et se solidifie le caillot.   
L’administration de doses physiologiques de rVIIa (25 nM dans le plasma) active la voie 
extrinsèque et induit l’homéostasie et cela même en l’absence des facteurs VIII et IX (Hedner, 
2006). L’action du FVIIa s’expliquerait via une augmentation locale de la génération de 
thrombine lors de l’initiation et subséquemment une augmentation de la surface membranaire 
(critique au mécanisme d’amplification de la coagulation) provenant des plaquettes activées. 
L’augmentation locale de l’action de la thrombine favorise aussi de façon parallèle 
l’augmentation de la polymérisation des fibres de fibrine, du FXIII et du « thrombin activatable 
fibrinolytic inhibitor » (TAFI) d’où résulte la formation d’un caillot étroitement tissé (Hedner, 
2006).   
La régulation de l’activation du complexe TF + VIIa se produit en présence de deux inhibiteurs 
plasmatiques : l’AT-III et le TF « pathway inhibitor » (TFPI) en présence d’héparine. 
2.3.3.7 Substrats et effets biologiques du complexe FVIIa + TF 
Il est bien connu que les substrats du complexe FVIIa + TF sont le FX et le FIX qui à leur tour 
génèrent l’activation de la thrombine, mais il est aussi maintenant reconnu que l’activation de ce 
complexe joue aussi un rôle sur l’activation cellulaire. Il a été démontré que le TF n’est pas 
seulement un cofacteur du FVIIa, mais aussi un récepteur capable d’induire l’activation d’une 
cascade de protéines intracellulaires (Morrissey, 2001). In vitro, le complexe TF + VIIa agit sur 
les fibroblastes via l’activation de la phospholipase C et augmente la réponse chémotaxique 
induite par le PDGF-BB (Siegbahn et al., 2000) et via l’activation d’une tyrosine kinase et de la 
protéine kinase C en stimulant la production de VEGF (Ollivier, Bentolila, Chabbat, Hakim, & de 
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Prost, 1998). L’activation du complexe TF + VIIa induit un état pro-inflammatoire en activant les 
macrophages et leur production de « reactive oxygen species » (ROS) (Cunningham, Romas, 
Hutchinson, Holdsworth, & Tipping, 1999). Lors de la coagulation et de la guérison subséquente, 
les neutrophiles et macrophages activées vont relâcher des ROS ce qui aura pour effets de 
rassembler davantage de plaquettes et de leucocytes au site de lésion.  
In vivo, une corrélation positive a été observée entre l’expression du TF, du VEGF et 
l’angiogenèse développée dans un carcinome du poumon (Koomagi & Volm, 1998). D’autre part, 
l’ajout du FVIIa à un implant osseux a stimulé la réparation osseuse chez des patients et a 
démontré une augmentation de la vascularisation observée après 6 mois (Philippart, Brasseur, 
Hoyaux, & Pochet, 2003). Étant donné que l’angiogenèse et la réparation osseuse sont des 
processus biologiques stimulés par l’implant chitosane-GP/sang, l’ajout de facteurs de 
coagulation pourrait aussi jouer un rôle sur la qualité du cartilage régénéré induit par ces implants 
biohybrides. 
 
2.3.4 Le thromboélastographe 
Le thromboélastographe (TEG) est un instrument développé pour enregistrer les propriétés 
mécaniques du caillot en développement (Figure 2.13A). Ces propriétés vont dépendre du 
nombre d’interactions créées entre les composants plasmatiques et cellulaires mais aussi avec les 
parois de la cupule et de la pin. Ces interactions influenceront la structure et la rapidité de la 
formation du caillot jusqu’à sa lyse. 
 





Un échantillon de sang de 360 µl est déposé au fond d’une cupule et est maintenu à 37 °C. 
L’enregistrement débute lorsque la pin stationnaire attachée à un fil de torsion est immergée dans 
l’échantillon et que la cupule commence à tourner sur elle-même à toutes les 10 secondes avec un 
angle de 4°45 sec (Figure 2.13 B). 
La formation des fibres de fibrines entre la cupule et la pin va entraîner l’oscillation de la pin en 
phase avec la cupule et le mouvement rotatif de la cupule sera transmis à la pin. Ainsi, 




Figure 2.14 Profile TEG et paramètres obtenus (image adaptée de www.haemoscope.com). 
Le profile de coagulation enregistrée (Figure 2.14) permet d’obtenir plusieurs paramètres 
(Tableau 2-3). [Notez que le développement de la force de cisaillement du caillot est mesuré en 
millimètres (mm), soit l’amplitude sur l’axe des Y et non en dynes/mm2. Ceci est un vestige du 
passé où anciennement on mesurait la distance (en mm) entre les deux profils tracés pour obtenir 
la force du caillot (explication du Dr. Rivard, CHU, Sainte-Justine)]. Ainsi dès l’instant où des 
fibres de fibrines relient la pin et la cupule et entraînent le mouvement de la pin, le paramètre R 
est enregistré, celui-ci indique le temps requis pour initier la coagulation. Puis au niveau de la 
cinétique du développement du caillot, le paramètre K (en minutes), qui est une mesure 
enregistrée exactement lorsque l’amplitude atteint 20 mm, est utilisé pour évaluer la rapidité de la 
coagulation à atteindre une certaine force. L’angle (alpha) est aussi un paramètre qui indique la 













(MA) est mesurée (celle-ci dépend du nombre d’interactions créées au total), ainsi que le temps 
nécessaire (TMA) pour atteindre le MA. Puis il est aussi possible d’évaluer la lyse du caillot 
(suite à l’action des enzymes présentes dans le sang telle la plasmine) via l’enregistrement du 




Tableau 2-3 Paramètres mesurés par le thromboélastographe. 
Temps coagulation R (min.) Période de temps pour initier la formation fibres de fibrine. 
Cinétique caillot 
K (min.) Mesure de la vitesse pour atteindre une certaine force de caillot (20 mm). 
Alpha (degré) Mesure de la rapidité de la formation de la fibrine. 
Force caillot MA (mm) Mesure de la force maximum du caillot qui est en fonction du nombre d’interactions 
entre les fibres de fibrines et les plaquettes via les récepteurs GPIIb/IIIa. 
Temps force maximum 
du caillot TMA (min.) Le temps requis pour atteindre la force maximum du caillot. 
Temps lyse caillot CLT (min.) Temps requis mène lyse complète du caillot (Amplitude = 0 mm). 
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2.4 Le chitosane 
2.4.1 Origine, structure et propriétés 
Le chitosane est un polymère obtenu après la dé-N-acétylation partielle de la chitine, un 
biopolymère naturel extrait des carapaces de crustacés (Figure 2.15). Le chitosane est un 
polysaccharide linéaire composé d'unités de D-glucosamine et d’unités de N-acétyl-D-
glucosamine liées par un lien -(14).  
 
Figure 2.15 Structure de la chitine et du chitosane (l’image provient http://www.altakitin.com). 
Le chitosane est obtenu suite à une déacétylation partielle de la chitine en présence d’agent 
alcalin. Tout dépendamment de la source de chitine et de la procédure de préparation utilisée, des 
changements seront induits au niveau du poids moléculaire qui peut varier de 300 à plus de 1000 
kDa et au niveau du degré de déacétylation (DDA) du produit final qui peut passer de 30 à 95 %. 
Ainsi, le nom chitosane représente une gamme de polymères qui peuvent aussi être présentés 
sous différentes formes (poudre, pâte, film, fibres). Parmi tous ces polymères de chitosane, c’est 
le nombre et la répartition des résidus N-acétyl-D-glucosamine et D-glucosamine qui 
détermineront ses propriétés physicochimiques et les réponses biologiques induites. De ce fait, il 
est donc difficile de comparer les effets biologiques sur chaque type cellulaire, ce qui explique 
aussi les contradictions possibles dans la littérature (Dornish, Kaplan, & Skaugrud, 2001; Shi et 
al., 2006). De façon générale, lorsque le nombre de résidus N-acétyl-glucosamine est plus élevé 
que 50 %, le biopolymère est nommé chitine et si le nombre de résidus N-glucosamine est plus 
élevé que 50 % le terme chitosane est utilisé. Les applications utilisant la chitine sont plus 
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limitées par rapport au chitosane, puisque la chitine est chimiquement inerte et est insoluble 
autant dans l’eau que dans l’acide, tandis que le chitosane est relativement réactif, soluble à pH 
acide et il peut être obtenu sous différentes formes. La solubilité du chitosane dépend de la 
distribution des groupes amine et N-acétyl, ainsi en présence d’acide faible (pH < 6), les groupes 
amines sont protonées et la molécule devient soluble (Madihally & Matthew, 1999).  
Le chitosane et ses dérivés possèdent des propriétés intéressantes pour leurs utilisations en 
médecine régénérative. Tout d’abord, ce polymère est biodégradable in vivo, principalement via 
l’action enzymatique du lysozyme qui hydrolyse le lien -(14) des résidus acétylés (Pangburn, 
Trescony, & Heller, 1982). Le taux de dégradation du chitosane est inversement proportionnel à 
son degré de déacétylation (% DDA), donc plus le chitosane est déacétylé moins vite il se 
dégradera in vivo (Ren, Yi, Wang, & Ma, 2005). Le taux de dégradation est aussi influencé par la 
répartition des résidus de N-acétyl-D-glucosamine qui est déterminé par le type de procédure 
employé pour son obtention. Par exemple, si l'on compare deux polymères de chitosane ayant le 
même % DDa, celui dont les résidus sont distribués de façon aléatoire se dégradera moins vite 
que celui dont les résidus sont distribués en « bloc » (Aiba, 1992).   
En plus de ses propriétés biodégradables et biocompatibles (Chandy & Sharma, 1990; Shigemasa 
& Minami, 1996), le chitosane est aussi reconnu pour stimuler les processus de guérison 
(Muzzarelli, Mattioli-Belmonte, Pugnaloni, & Biagini, 1999; Ueno, Mori, & Fujinaga, 2001). Par 
ailleurs, le tampon de glycérol phosphate peut être utilisé pour rendre le chitosane cytocompatible 
permettant ainsi la viabilité cellulaire lorsque mélangé avec le sang (Chenite et al., 2000) 
(Hoemann et al., 2010; Hoemann, Sun, Legare, McKee, & Buschmann, 2005). Le chitosane est 
un polymère cationique ce qui explique les interactions possibles avec les GAG, PG et autres 
molécules chargées négativement. Cette propriété permet au chitosane de retenir et de concentrer 
certaines biomolécules puisqu’un très grand nombre de cytokines et facteurs de croissance 
peuvent être liés aux GAG (Madihally & Matthew, 1999). In vivo, des études démontrent que le 
chitosane stimule la formation de l’os et favorise la réparation du cartilage articulaire (Chevrier, 




2.5 Guérison tissulaire et chitosane 
Lors d’une blessure, suite à l’hémostase, l’évolution des processus de guérison tissulaire est 
décrit en 3 phases, soient l’inflammation, la prolifération et le remodelage où ont lieu la 
maturation et la cicatrisation du tissu. Évidemment, chacune de ces étapes ne peut être considérée 
comme un événement indépendant puisque celles-ci se chevauchent (Broughton, Janis, & 
Attinger, 2006). Toutefois, de manière à simplifier l’aperçu des effets du chitosane sur les 
processus de guérison tissulaire, ceux-ci seront présentés de façon séquentielle dans l’ordre décrit 
en débutant avec l’hémostase. 
2.5.1 L’hémostase  
La guérison tissulaire débute dès la formation du caillot sanguin lorsque la cascade de 
coagulation a été enclenchée et s’est ensuite stabilisée. Cette première étape que constitue 
l’hémostase sera déterminante sur l’orientation de la guérison tissulaire subséquente, puisque la 
formation du caillot sanguin entraînera la relâche d’une multitude de signaux qui influenceront la 
réponse inflammatoire via le recrutement cellulaire. Elle est enclenchée par l’activation 
plaquettaire qui procure une surface procoagulante pour l’activation des enzymes et mène à la 
génération de thrombine et à la polymérisation de la fibrine. Celle-ci joue aussi un rôle important 
puisqu’elle compose l’échafaudage provisoire où auront lieu les processus de réparation. De plus, 
les produits de dégradation du fibrinogène et de la fibrine lors de la fibrinolyse induiront la 
migration des neutrophiles (Leavell, et al., 1996) et des monocytes/macrophages (Richardson, et 
al., 1976; Szaba & Smiley, 2002). La stabilisation des processus hémostatiques favorise la mise 
en place des principaux acteurs de la guérison.  
 
Diverses études démontrent que l’utilisation du chitosane favorise in vivo la coagulation (Hirano 
& Noishiki, 1985; Malette, Quigley, Gaines, Johnson, & Rainer, 1983; van der Lei & Wildevuur, 
1989) et diminue l’écoulement sanguin (Klokkevold, Lew, Ellis, & Bertolami, 1991). Toutefois, 
lors d’une étude de détection des protéines sur une surface recouverte de chitosane, aucune des 
protéines responsables de l’activation de la voie intrinsèque, soient HMWK, PKK, FXII, n’a été 
détectée, ce qui suggère que la coagulation déclenchée par le chitosane est indépendante de la 
voie intrinsèque (Benesch & Tengvall, 2002; Rao & Sharma, 1997). La présence de chitosane (90 
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% DDA) dans une suspension cellulaire promeut l’adhésion et l’agrégation des plaquettes chez le 
lapin. Ce phénomène est accompagné d’une augmentation significative du [Ca2+] intracellulaire 
et de l’expression du GPIIb/IIIa à la surface membranaire (Chou, Fu, Wu, & Yeh, 2003). D’autre 
part, il a été observé que la chitine (10 % DDA) est moins procoagulante que le chitosane (80 % 
DDA). Cependant, dans cette étude, la chitine induit plus fortement l’agrégation des plaquettes 
que le chitosane (Okamoto Y, 2003). Ainsi, il a été suggéré que l’agrégation de plaquettes ne 
reflète pas à elle seule la diminution du temps de coagulation et que l’agrégation des globules 
rouges avec le chitosane pourrait aussi être impliquée (Okamoto Y, 2003) (Rao & Sharma, 1997).  
Il est possible que l’effet procoagulant du chitosane soit associé aux groupements amines 
(position C-2 de la molécule) via des interactions électrostatiques entre les résidus déacétylés 
chargés positivement du chitosane et plusieurs protéines et cellules sanguines telles les plaquettes 
et les globules rouges ayant une charge nette négative à pH 7.4 (Thatte, Zagarins, Khuri, & 
Fischer, 2004; Thatte, Zagarins, Amiji, et al., 2004). L’étude du groupe de Benesch a aussi 
observé, après 5 minutes d’incubation avec du plasma, une adhésion du fibrinogène seulement à 
la surface du chitosane chargé positivement (chitosane 600 kDa, 85 % DDA) contrairement au 
chitosane acétylé. Cette adhésion du fibrinogène serait responsable du comportement 
procoagulant du chitosane en créant des sites de liaisons pour les plaquettes via la liaison du 
récepteur GPIIb/IIIa au fibrinogène, ce qui déclencherait l’hémostase primaire (Benesch & 
Tengvall, 2002). L’expression du GPIIb/IIIa à la surface des plaquettes activées fait partie des 
mécanismes principaux menant à l’agrégation des plaquettes, mais nécessite au préalable 
l’activation par la thrombine. De façon intéressante, il a été observé qu’une incubation de 
seulement 15 minutes d’une solution de chitosane (80 % DDA) avec une suspension riche en 
plaquettes a été suffisante pour significativement augmenter la relâche in vitro du PDGF-AB et 
du TGF-1 de 190 % et 146 % respectivement (Okamoto et al., 2003). La présence de ces 
facteurs de croissance influencera les événements initiaux de la guérison. En général, les 
différentes analyses in vitro réalisées pour comprendre les premiers événements hémostatiques 
observés in vivo démontrent clairement que la présence du chitosane favorise la coagulation de 




2.5.2 La phase d’inflammation 
La phase d’inflammation se déroule jusqu’à la 4e - 6e journée suite au moment où la lésion s’est 
produite et est caractérisée par un influx de neutrophiles (première ligne de défense) qui s'amorce 
quelques minutes après la création de la lésion et est maximale après 1-2 jours. Les neutrophiles 
sont responsables de la phagocytose des corps étrangers. Lors du 1er jour, un influx de monocytes 
est ensuite observé, et leur migration dans les tissus déclenche leur transformation en 
macrophages via un processus de maturation. L’avenue des macrophages permet aussi la 
phagocytose des débris et coordonne la réponse immunitaire et la guérison via la production 
d’une multitude de cytokines, tel le transforming growth factor-beta 1 (TGF-1) et le platelet-
derived growth factor (PDGF-BB) qui favorise la production de MEC par les fibroblastes 
(Broughton, et al., 2006) (Badgett, Bonner, & Brody, 1996). Tous ces événements initient ensuite 
l’activation de différents types cellulaires dans l’environnement immédiat, ce qui intensifie la 
cascade inflammatoire.  
L’effet du chitosane sur les neutrophiles a été décrit par plusieurs comme étant un agent 
chimiotactique autant in vitro (Simard et al., 2009; Usami et al., 1994) que in vivo (Hoemann, et 
al., 2010; Okamoto et al., 1995), ce qui suggère qu’il accélère la guérison tissulaire via 
l’infiltration accrue de neutrophiles (Ueno et al., 1999). Il a été démontré que le degré de 
déacétylation du chitosane déterminera non seulement son taux de dégradation, mais aussi la 
réponse inflammatoire, par exemple un polymère de chitosane de 80-95 % DDA aura un temps 
de résidence in vivo plus long et une réponse inflammatoire moins élevée (Aiba, 1992). In vitro, 
le chitosane stimule l’activation des macrophages via une augmentation de leur chémotaxie, de la 
production d’oxyde nitrique (NO) (Peluso et al., 1994) et de l’expression de l’ARN messager et 
de la protéine du TGF-1 et du PDGF (Ueno et al., 2001). In vivo, des implants chitosane 
glycérol-phosphate (GP)/sang sous-cutané ont démontré après 1 jour une attraction massive de 
neutrophiles et après 1 semaine la présence de macrophages de type (AA) « alternatively 
activated » ce type étant associé avec la relâche de facteurs angiogéniques (Hoemann, et al., 
2010). La culture in vitro de fibroblastes n’a pas démontré de différence quant à la quantité de 
MEC produite en présence ou pas de chitosane; ces résultats indiquent que la production de MEC 
par les fibroblastes n’est pas directement influencée par le chitosane, mais plutôt par les facteurs 
de croissance provenant des macrophages (Ueno, Nakamura, et al., 2001). Il est aussi proposé 
qu’in vitro l’effet du chitosane sur la stimulation de la prolifération des fibroblastes requiert la 
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présence de sérum, ce qui suggère que le chitosane interagirait avec les facteurs de croissance du 
sérum et potentialiserait leurs effets (Howling et al., 2001).  
2.5.3 La phase de prolifération (cicatrisation) 
La phase de prolifération et de cicatrisation est caractérisée par la prolifération des fibroblastes et 
des cellules endothéliales (l’angiogenèse) et par la synthèse d’un tissu de réparation au fur et à 
mesure que le caillot de fibrine est dissout et que les débris de la lésion sont phagocytés. Ce tissu 
nouvellement formé est nommé tissu de granulation de par son apparence, il est aussi fragile 
puisqu’il contient un nombre variable de vaisseaux sanguins et très peu de tissu conjonctif. Sous 
l’effet des facteurs de croissance, les fibroblastes synthétisent la MEC, ce qui renforce le tissu de 
réparation en même temps que se produit une réorganisation des vaisseaux sanguins.  
Lors d’une étude in vivo sur un modèle de guérison cutané, il a été observé que le chitosane 
favorise la guérison de la peau en stimulant la formation du tissu de granulation en partie en 
augmentant la synthèse de collagène par les fibroblastes (Ueno, et al., 1999). In vitro, le chitosane 
a des propriétés chémoattractives sur les cellules endothéliales (Okamoto et al., 2002) et induit 
l’angiogenèse in vivo (Chupa, Foster, Sumner, Madihally, & Matthew, 2000; Minami, Okamoto, 
Hamada, Fukumoto, & Shigemasa, 1999). L’action du chitosane sur l’angiogenèse peut aussi être 
réalisée de façon indirecte. Par exemple, une étude in vitro a proposé que la sécrétion d’IL-8, un 
facteur proangiogénique, par les fibroblastes suite à la stimulation par le chitosane puisse 
expliquer la migration de neutrophiles et l’angiogenèse observée dans les études in vivo (Mori et 
al., 1997; Park, Gabrielson, Pack, Jamison, & Wagoner Johnson, 2009).  
Des études in vivo dans notre laboratoire ont démontré que l’utilisation de l’implant chitosane-
GP/sang déposé dans une lésion ostéochondrale affecte de façon significative l’attraction positive 
de différentes populations cellulaires dans le tissu de granulation. Après 1 et 2 semaines, la 
présence de cellules mésenchymateuses et de macrophages AA a été détectée en parallèle avec 
celle de néo-vaisseaux sanguins absents dans les genoux du groupe contrôle (Chevrier, et al., 
2007; Hoemann, et al., 2010). De plus, au niveau de la bordure osseuse de la lésion une 
expansion de celle-ci a été observée en parallèle avec une augmentation du remodelage de l’os 
sous-chondral ainsi que la présence accrue d’ostéoclastes (G. Chen et al., 2010; Chevrier, et al., 
2007; Hoemann, et al., 2010). Cette augmentation du recrutement cellulaire et des effets 
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biologiques associés est particulière à la présence du chitosane et est décrit comme une phase de 
« wound bloom » par le Dr Hoemann. 
 
2.6 Le modèle animal & traitement 
Lors de l’introduction de nouveau traitement en vue d’une future utilisation clinique, des études 
in vivo sur des modèles animaux sont essentielles afin de faire le lien entre les expériences 
préliminaires in vitro et l’utilisation en clinique chez l’humain. Le choix du modèle animal est 
très important sur le développement du nouveau traitement et doit être fait en fonction des buts de 
l’étude, mais aussi en fonction des avantages tout en tenant compte des limitations qu’apporte 
chacun des modèles. Dans le cas du traitement des lésions du cartilage articulaire, une grande 
variété d’animaux sont utilisés soit, la souris, le lapin, le chien, la chèvre, le porc et le cheval. 
Idéalement, la structure anatomique et la dimension de la surface du cartilage articulaire de 
l’animal choisi doivent être similaires au cartilage humain (Frisbie, Cross, & McIlwraith, 2006), 
mais l’on doit aussi considérer le coût, la logistique de l’organisation et les considérations 
éthiques (Chu, Szczodry, & Bruno, 2010). 
De plus, peu importe l’espèce animale choisie, plusieurs autres critères doivent être pris en 
considération : l’emplacement de la lésion, la taille de la lésion, la période de temps allouée à la 
guérison et tout particulièrement l’âge. Il a été démontré que des animaux plus jeunes ont une 
capacité de guérison qui est meilleure et plus rapide (Wei, et al., 1997). Ainsi, des animaux 
adultes doivent être choisis pour maximiser la ressemblance de la capacité de guérison chez 
l’humain adulte. Au niveau des lésions, celles de petites tailles ont généralement une capacité de 
réparation plus élevée que celles de grande taille; la lésion devrait être assez grande pour être 
exposée à des charges mécaniques considérables sans toutefois induire une fracture locale 
(Rudert, 2002). De plus, la taille des lésions devrait être comparable en proportion à celles 
retrouvées chez l’humain pour une même localisation. 
Le seul point sur lequel il sera difficile d’imiter le plus possible les conditions chez l’humain est 
l’environnement dans lequel la lésion se trouve. La majorité des modèles animaux de réparation 
du cartilage traitent des lésions focalisées « fraîches », c’est-à-dire immédiatement après l’avoir 
créée. En clinique, les lésions traitées sont plutôt des lésions de type chronique, car le patient 
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consulte souvent quelque temps après la blessure. Il n’est sans aucun doute qu’une lésion 
focalisée dans une articulation encore saine ne se retrouve dans le même environnement qu’une 
lésion chronique touchée par les effets de l’inflammation. D’ailleurs, une étude réalisée par le 
groupe de Saris chez la chèvre (immature), a démontré que le traitement immédiat d’une lésion 
ostéochondrale « fraîche » au niveau du condyle mène à une meilleure réparation du cartilage 
comparé aux lésions traitées tardivement (10 semaines après) et aux lésions contrôles (Saris, 
Dhert, & Verbout, 2003).  
 
2.6.1 Le lapin 
L’animal utilisé dans notre laboratoire pour développer un modèle de réparation du cartilage est 
le lapin adulte ( 8 mois) (E. B. Hunziker, Kapfinger, & Geiss, 2007) de type « New Zeland 
White » élevé en consanguinité. Ce modèle animal est très intéressant pour réaliser des études 
pilotes « proof-of-concept » à cause de plusieurs caractéristiques : phénotype uniforme, 
économique, simple à manipuler, la taille de l’articulation du genou est accessible pour des 
chirurgies et l’anatomie et la morphologie de l’articulation (cartilage, os et tendons) sont 
semblables à l’humain (Rudert, 2002). Toutefois, quelques différences existent et doivent être 
prises en compte lors de comparaison. Par exemple, l’épaisseur du cartilage au niveau des 
condyles est environ 10 fois plus mince chez le lapin adulte (200-300 µm) que chez l’humain 
adulte (2-3 mm) (E. Hunziker, 1992a) (Athanasiou, Rosenwasser, Buckwalter, Malinin, & Mow, 
1991). Le tendon du muscle extenseur digitorum communis passe par-dessus le condyle fémoral 
latéral. De plus, la longueur relative de la trochlée est plus grande chez le lapin, ce qui va de pair 
avec le fait qu’il est toujours en position semi-assise. Le lapin est un quadrupède, ce qui implique 
un mouvement des articulations et des forces mécaniques qui sont différentes par rapport à 
l’humain. Les condyles du lapin sont soumis à de fortes contraintes mécaniques et la trochlée est 
soumise à des contraintes plus faibles et continues, mais non nulles contrairement à la pensée 
générale (Rudert, 2002), tandis que la trochlée chez l’humain ne subit qu’une charge très faible 
en position debout.  
43 
 
2.6.2 Caractéristiques de notre modèle de lésion ostéochondrale 
2.6.2.1   Études antérieures à la base de notre modèle 
Chez l’humain, l’ostéoarthrite affecte principalement le cartilage et l’os sous-chondral (Burr & 
Schaffler, 1997). Ainsi, le modèle de lésion articulaire utilisé dans notre laboratoire pour étudier 
la régénération du cartilage articulaire s’est basé sur un modèle qui implique une lésion 
ostéochondrale via l’utilisation de la technique de débridement et microfracture  par perçage 
(Insall, 1967) (Meachim & Roberts, 1971) (Mitchell & Shepard, 1976). D’autre part, ce modèle 
n’implique aucune composante de dégénération du cartilage articulaire tel le modèle animal 
d’ostéoarthrite induit par la transection du ligament croisé antérieur du genou (Batiste et al., 
2004). 
2.6.2.2   Type de lésion 
Le modèle de lésion est un modèle de type bilatéral, c’est-à-dire que la lésion contrôle est 
effectuée dans une articulation et la lésion expérimentale traitée dans l’articulation controlatérale 
du même animal. De cette manière, les différences inter-individus sont diminuées et la différence 
mesurée (si elle a lieu) entre les lésions contrôles et les lésions expérimentales sont attribuables 
au traitement. Le type de modèle de lésion bilatéral est très approprié pour tester un nouveau 
traitement par rapport à un traitement standard. Le modèle unilatéral est choisi lorsque la lésion 
et/ou traitement est susceptible d’entraîner un inconfort ou une incapacité majeure. 
2.6.2.3   Localisation de la lésion dans le genou 
Des modèles de lésions focalisés ont été développés tant au niveau de la trochlée (O'Driscoll, 
Keeley, & Salter, 1988) (Shapiro, et al., 1993), des condyles (Wakitani et al., 1994) que de la 
rotule (Brittberg, Nilsson, Lindahl, Ohlsson, & Peterson, 1996). Le modèle de lésion développé 
dans notre laboratoire est localisé dans la trochlée. Cette localisation qui est moins sollicitée 
mécaniquement que les condyles est celle choisie pour favoriser la rétention de l’implant 
chitosane-GP/sang, car suite à la chirurgie l’articulation n’est pas immobilisée. 
2.6.2.4   Dimension de la lésion créée par débridement et microfracture par perçage 
Ainsi, la lésion créée dans le cartilage au centre de la trochlée est de forme rectangulaire : 3,5 mm 
de large, 4,5 mm de longueur et environ 0.2 - 0.3 mm de profond, tout dépendamment de 
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l’épaisseur du cartilage (~100 - 200 µm) et du cartilage calcifié (~100 µm épais) débridé, soit au 
total un volume variant de 3,2 - 4,7 mm3. La couche calcifiée est entièrement enlevée lors du 
débridement qui pénètre légèrement l’os sous-chondral. Par la suite, quatre trous de 0.9 mm de 
diamètre sont percés aux quatre coins de la lésion à l’aide d’une microperceuse chirurgicale. En 
plus des trous percés qui induisent un saignement, si le débridement en surface de l’os sous-
chondrale endommage les petits vaisseaux sanguins, ceci crée davantage de conduits qui relient 
la moelle osseuse à la surface lésée. La technique des microfractures est considérée comme une 
technique de « stimulation de la moelle osseuse », puisqu’elle a pour but la formation d’un caillot 
sanguin en surface qui libère une multitude de facteurs et cytokines et les conduits créés dans l’os 
facilitent la migration des cellules mésenchymateuses. La présence de ces cellules via leur 
différenciation cellulaire spécifique favoriserait la régénération osseuse et la formation au niveau 
chondral une MEC de type hyalin. Les genoux traités avec l’implant chitosane-GP/sang ont 
démontré un tissu de réparation qui était davantage de type hyalin (collagène de type II et GAG) 
avec une plus grande densité cellulaire par rapport aux genoux traités seulement avec les 
microfractures. De plus, une meilleure intégration du tissu de réparation ayant aussi une plus 
grande porosité (laissant place à de la moelle osseuse vascularisée) a été observée (Hoemann, et 
al., 2007). 
2.6.2.5   Période de guérison 
Il a été observé que le tissu de réparation des lésions ostéochondrales était bon et presque normal 
jusqu’au 3e mois de guérison. Par la suite, des signes de dégradation tels des fissures 
superficielles progressant vers les couches plus profondes du cartilage entraînant une perte de PG 
et la mort cellulaire des chondrocytes ont été observés avec une fréquence accrue jusqu’au 12e 
mois (Shapiro, et al., 1993). Ainsi, afin d’examiner la durabilité du tissu de réparation, il est 
suggéré d’évaluer celui-ci après 6 à 12 mois de guérison.  
2.6.2.6   Génération de l’implant chitosane-GP/sang 
Suite à la création de la lésion ostéochondrale, le chirurgien replace temporairement la rotule afin 
de procéder au prélèvement sanguin. Au total 4,5 ml de sang autologue est prélevé de l’artère de 
l’oreille du lapin et ceux-ci sont immédiatement ajoutés de façon stérile à la bouteille de verre 
contenant 1,5 ml de chitosane-GP (mélange 1:3) et 5 billes d’acier inoxydables. La bouteille est 
ensuite vigoureusement agitée à la main pendant 10 secondes, afin de rendre, grâce à la présence 
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des billes, le mélange bien homogène. De ce mélange une seule goutte (~ 25 µl) est déposée à la 
surface de la lésion. 
2.6.2.7   Modèle, lésion et traitement utilisé dans ce projet 
Dans le cadre de ce projet de thèse, le modèle in vivo utilisé est celui développé dans notre 
laboratoire avec deux variantes (Chevrier, et al., 2007; Hoemann, et al., 2007). Tout d’abord, 8 
trous d’une profondeur d’environ 3 mm ont été percés à l’aide d’une microperceuse, soit 2 trous 
de 0,9 mm de diamètre en position distale et 6 trous de 0,5 mm de diamètre en position proximale 
(Figure 2.16). La 2e variante étant l’utilisation de facteur de coagulation, ainsi environ 10 à 60 
secondes avant le dépôt de l’implant, 3 µl de thrombine (une solution de 45 ou 100 U/mL) ont été 
étalés à la surface de la lésion à l’aide d’une pipette et d’un embout stérile. L’implant de 
chitosane-GP/sang a ensuite été déposé (une goutte de 25 µl) de manière à remplir toute la 
surface de la lésion. Après 2 minutes de solidification, le genou initialement en position 
horizontale a été incliné à 90 ° (vers le côté externe) afin de confirmer la solidification de 
l’implant dans la lésion avant de replacer la rotule et de refermer le genou.   
 
 
Figure 2.16 Modèle de réparation du cartilage chez le lapin. A) Lésion rectangulaire dans le 
cartilage de la trochlée du genou et trous percés. B) Implant chitosane-GP/sang avec IIa déposé à 
la surface de la lésion. 
 
Suite à la chirurgie, les animaux une fois éveillés sont remis dans leur cage sans immobilisation 
particulière et sont surveillés attentivement via une mise à jour continue des signes cliniques tout 
au long de la période de guérison. La période de temps alloués à la guérison à long-terme a été 
choisie comme étant 6,5 mois. 
A B 
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La solidification de l’implant chitosane nécessite de 10 à 15 minutes pour se solidifier suite à sa 
déposition à la surface de la lésion dans le modèle animal de grande taille (brebis) et chez 
l’humain. Au niveau clinique, l’accélération de la solidification de l’implant chitosane-GP/sang 
pourrait faciliter le traitement de grandes lésions ou de lésions problématiques comportant des 
surfaces courbées et où la lésion n’est pas parfaitement entourée par une bordure et pourrait aussi 
diminuer le temps de chirurgie. Face à cette situation où une solidification in situ plus rapide et 
mieux contrôlée serait préférable, ceci nous a mené à étudier la possibilité d’accélérer la 
solidification de l’implant via l’utilisation de facteurs de coagulation incluant la thrombine (IIa), 
le facteur tissulaire (TF) et le facteur humain recombinant VIIa (rhFVIIa). Le choix de ces 
facteurs a été inspiré par le fait qu’ils sont déjà utilisés dans d’autres contextes cliniques et sont 
aussi reconnus pour leurs effets positifs sur la guérison. Cependant, les mécanismes de 
solidification l’implant chitosane-GP/sang avec et sans facteur de coagulation sont inconnus de 
même que l’effet à long terme de la présence de ces facteurs de coagulation sur la réparation du 
cartilage et de l’os sous-chondral. 
3.1 Hypothèses générales de ce projet de thèse 
1) Les facteurs de coagulation peuvent être utilisés afin de réduire le temps de solidification de 
l’implant chitosane-GP/sang. 
2) Les genoux dont la lésion chondrale sera traitée avec l’implant chitosane-GP/sang auront un 
meilleur tissu de réparation que les genoux du groupe contrôle. 
3.1.1 Objectifs généraux de ce projet de thèse 
Les principaux objectifs de ce projet de thèse sont: 
1) Comprendre et connaître les mécanismes de solidification de l’implant chitosane-GP/sang et 
étudier la possibilité d’ajouter des facteurs de coagulation afin de diminuer le temps de 
solidification in situ. 
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2) Évaluer à plus long terme l’effet des facteurs de coagulation sur la quantité et la qualité du 
cartilage de réparation et sur la minéralisation de l’os sous-chondral sur le modèle animal de 
réparation du cartilage établi dans notre laboratoire. 
3) Comparer la taille des trous percés sur la qualité du tissu de réparation du cartilage et de l’os. 
Ces questions fondamentales ont été adressées et répondues à travers les trois articles publiés ou 
soumis, dont la description détaillée des hypothèses et objectifs se trouve ici-bas. 
 
3.2 Hypothèses de l’article I 
Au niveau des expériences in vitro :   
A) Lors de la coagulation de l’implant chitosane-GP/sang, l’activation de la thrombine, des 
plaquettes sanguines, du facteur XIII ainsi que la polymérisation de la fibrine devrait avoir lieu, 
mais ces processus pourraient être perturbés par la présence du polymère. 
B) Le temps requis, mesuré avec le TEG, pour induire la solidification de l’implant chitosane-
GP/sang in vitro devrait être réduit et la rapidité de la polymérisation des fibres de fibrine en 
présence des facteurs de coagulation devrait être favorisée. 
C) L’ajout de facteurs de coagulation à l’implant in vivo devrait diminuer le temps de 
solidification de l’implant chitosane-GP/sang.  
Au niveau des tests in vivo :  
La manière d’ajouter les facteurs à l’implant (directement au contenant ou bien « étalé » à la 
surface de la lésion ostéochondrale) va aussi influencer le temps de coagulation. 
3.2.1 Objectifs de l’article I 
A) Comprendre et connaître les mécanismes de solidification de l’implant chitosane-GP/sang 
versus ceux du sang seul et ensuite avec l’ajout de facteurs de coagulation tels que : 
- la thrombine (IIa),  
- le facteur VIIa (FVIIa), 
- le FVIIa + son récepteur le Tissue Factor (TF). 
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B) Tester la méthode la plus efficace pour incorporer les facteurs de coagulation (mentionnés ci-
dessus) à l’implant chitosane-GP/sang et déterminer quel facteur diminuera le plus le temps de 
solidification pour mieux contrôler la déposition de l’implant in situ.  
 
Afin de quantifier la réparation osseuse en 3D, nous avons tout d’abord du développer de 
nouvelles méthodes, ainsi l’article #2 est plutôt de nature méthodologique. Il porte sur le 
développement de deux nouveaux modèles VOI comportant des surfaces adaptées permettant 
l’analyse par micro-CT de l’os courbé de la trochlée de façon plus précise que les modèles 3D 
non-spécifiques. La réalisation de cet article avait aussi pour but l’utilisation de cette méthode 
dans le troisième article afin de vérifier si le groupe traité avec l’implant-IIa chitosane-GP/sang 
démontre une différence au niveau de la guérison de l’os sous-chondral par rapport au groupe 
contrôle. 
3.3 Hypothèses de l’article II 
A) Les modèles 3D « rectangle adapted surface » (RAS) et « curved-rectangle adapted surface » 
C-RAS couvriront entièrement la région osseuse faisant normalement partie du volume tissulaire 
de la lésion créée dans notre modèle animal de réparation du cartilage versus les simples modèles 
géométriques tel le rectangle. 
B) Le modèle 3D RAS utilisé sur des genoux avec une lésion déterminera le volume tissulaire 
enlevé suite aux procédures chirurgicales de débridement et de perçage. 
C) Les différences structurelles de l’os seront plus facilement détectées grâce à l’utilisation du 
modèle C-RAS puisque le volume tissulaire du VOI est beaucoup plus petit et est spécifiquement 
positionné à l’intérieur de régions osseuses anatomiquement différentes.     
3.3.1 Objectifs de l’article II 
A) Démontrer que l’utilisation de nouveaux modèles VOI avec une surface supérieure adaptée à 
la surface courbée de la trochlée permet de quantifier avec une plus grande précision la structure 
de l’os sous-chondral par rapport à l’utilisation de simple modèle géométrique tel le rectangle.  
B) Obtenir les paramètres osseux de la structure de genoux intacts et de genoux avec une lésion 
ostéochondrale 1 jour après la chirurgie à l’aide des nouveaux modèles 3D RAS et C-RAS. Les 
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paramètres osseux obtenus des genoux intacts et avec une lésion permettront la comparaison avec 
ceux obtenus des genoux après 6,5 mois de guérison dans l’article #3.  
3.4 Hypothèses de l’article III 
A) Après 6,5 mois de guérison, le tissu de réparation traitée avec l’implant chitosane-GP/sang 
avec IIa devrait démontrer une aussi bonne réparation du cartilage (coloration positive Safranine 
O, collagène type II et évaluation O’Driscoll) que les études antérieures publiées après 2 mois de 
guérison (Chevrier, et al., 2007; Hoemann, et al., 2007).  
B) La guérison du tissu ostéochondrale sera améliorée dans la région où auront été percés 2 trous 
de 0,9 mm versus 6 trous de 0,5 mm de diamètre. 
3.4.1 Objectifs de l’article III 
A) Évaluer in vivo chez le lapin la réparation du cartilage et de l’os sous-chondral après 6,5 mois 
de guérison suite au traitement avec l’implant-IIa chitosane-GP/sang. 
B) Au niveau de la technique de microfracture par perçage, comparer s’il est possible d’améliorer 
la guérison tissulaire en perçant 2 trous de 0,9 mm versus 6 trous de 0,5 mm de diamètre.  
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CHAPITRE 4 ARTICLE #1 :  
SOLIDIFICATION MECHANISMS OF CHITOSAN-GLYCEROL 
PHOSPHATE/BLOOD IMPLANT FOR ARTICULAR CARTILAGE 
REPAIR. 
 
Ce chapitre présente le premier article rédigé dans le cadre de cette thèse et répond aux objectifs 
de l’article #1 présentés au chapitre 3. 
Cet article a été publié dans la revue Osteoarthritis and Cartilage au mois de janvier 2009. 
La contribution du premier auteur à la préparation, à l'obtention des résultats, à la rédaction et la 
recherche bibliographique de cet article est évaluée à 85%.  
Nous soulignons la contribution technique d’Angélique Hoeffer (expertise avec les TEG) et 
Francine Dérome (infirmière) pour les prélèvements sanguins ainsi que l’aide d’Anne Weber en 
tant que stagiaire au laboratoire (apprentissage de la technique de western blot et ELISA). Marie-
Claude Heuzey (pour nous a fourni les standards de viscosité) et Gaoping Chen (pour avoir 
assisté aux chirurgies). 
 
Description détaillée de la contribution des différents auteurs : 
Catherine Marchand: Conception, obtention des résultats, analyse, interprétation des résultats, 
rédaction de l’article, révision, responsable de l’intégrité du travail.  
Georges-Etienne Rivard: Conception, interprétation des résultats, révision.  
Jun Sun: Support technique de haute importance (RITC-chitosan, chitosan), support dans la 
logistique du projet (chirurgien et soin des animaux), prélèvement des échantillons.  
Caroline Hoemann: Conception, obtention des résultats, analyse, interprétation des résultats, 
expertise statistique, fonds de recherche, rédaction de l’article, révision, responsable de l’intégrité 
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Objective: Chitosan-glycerol phosphate is a unique polymer solution that is mixed with whole 
blood and solidified over microfractured or drilled articular cartilage defects in order to elicit a 
more hyaline repair cartilage. For clinical ease-of-use, a faster in situ solidification is preferred. 
Therefore, we investigated the mechanisms underlying chitosan-GP/blood implant solidification.  
Methods: In vitro solidification of chitosan-GP/blood mixtures, with or without added clotting 
factors, was evaluated by thromboelastography. Serum was analyzed for the onset of thrombin, 
platelet, and FXIII activation. In vivo solidification of chitosan-GP/blood mixtures, with and 
without clotting factors, was evaluated in microdrilled cartilage defects (N=41) of adult rabbits. 
Results: Chitosan-GP/blood clots solidified in an atypical biphasic manner, with high initial 
viscosity and minor platelet activation followed by development of clot tensile strength 
concomitant with thrombin generation, burst platelet and FXIII activation. Compared to 
unmodified whole blood, chitosan-GP/blood clots developed similar final clot tensile strength, a 
more sustained thrombin generation, platelet activation, and greater resistance to lysis by tissue 
plasminogen activator. Thrombin, Tissue Factor (TF), and recombinant human activated factor 
VII (rhFVIIa) accelerated chitosan-GP/blood solidification in vitro (p<0.05). Pre-application of 
thrombin or rhFVIIa+TF to the surface of drilled cartilage defects accelerated implant 
solidification in vivo (p<0.05).  
Conclusions: Chitosan-GP/blood implants solidify through coagulation mechanisms involving 
thrombin generation, platelet activation and fibrin polymerization, leading to a dual fibrin-
polysaccharide clot scaffold that resists lysis and is physically more stable than normal blood 
clots. Clotting factors have the potential to enhance the practical use, the residency, and 




A current aim and major challenge in orthopedic practice is to regenerate durable cartilage in 
focal articular lesions (Knutsen et al., 2007; Mankin, Johnson, & Lippiello, 1981; Mithoefer, 
Scopp, & Mandelbaum, 2007). Cartilage is avascular and when damaged fails to bleed and 
therefore lacks an efficient wound-repair response. To stimulate natural wound response, 
surgeons have developed techniques like bone marrow stimulation involving drilling or 
microfracture in the base of the débrided cartilage lesion to induce subchondral bleeding and 
generate conduits to permit bone marrow stem cell migration into the cartilage lesion (Insall, 
1967; Mitchell & Shepard, 1976; Mithoefer, et al., 2007; Steadman, Rodkey, Singleton, & 
Briggs, 1997). However in skeletally mature human patients and animal models, these surgical 
techniques principally result in the formation of a repair tissue predominantly composed of 
fibrous tissue or fibrocartilage, tissue types with weak biomechanical properties compared to 
hyaline articular cartilage (Convery, Akeson, & Keown, 1972; Frisbie et al., 1999; Hurtig, Fretz, 
Doige, & Schnurr, 1988; Knutsen, et al., 2007; Mitchell & Shepard, 1976; Mithoefer et al., 2005; 
Nehrer et al., 1998; Saris et al., 2008; Steadman, Rodkey, & Rodrigo, 2001). Treatments that 
improve the volume, integration, and hyaline quality of marrow-derived repair tissue are 
therefore the focus of intense research. 
Bleeding and the formation of a blood clot are initiating events of microfracture therapy 
(Steadman, et al., 1997), however the clot is best retained in the bone defect and not on the 
cartilage surface (Breinan, Martin, Hsu, & Spector, 2000; Chevrier, Hoemann, Sun, & 
Buschmann, 2007; Hoemann, Sun, Legare, McKee, & Buschmann, 2005). To improve clot 
retention in the cartilage lesion following microfracture and drilling, we previously developed a 
scaffold-stabilized blood clot using chitosan, a cationic, adhesive and biocompatible 
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polysaccharide. Homogenous mixtures of autologous whole blood and solutions of chitosan-
glycerol phosphate (chitosan-GP) solidify to form a clot with morphologically normal 
erythrocytes and a structurally stable fibrous network with chitosan and fibrin fibers (Hoemann et 
al., 2007; Iliescu, Hoemann, Shive, Chenite, & Buschmann, 2007). Hybrid chitosan clots resist 
platelet-mediated clot retraction, and remain voluminous, firm and elastic (Hoemann, et al., 
2007). The formation of a chitosan-GP/blood clot in marrow-stimulated cartilage defects in sheep 
and rabbit improved the quantity, hyaline quality and integration of repair cartilage with porous 
subchondral bone compared to repair tissue formed by microfracture or drilling alone (Hoemann 
et al., 2005; Hoemann, et al., 2007). Hybrid clots were shown to promote hyaline repair by 
attracting neutrophils, alternatively activated macrophages, marrow-derived repair cells, and by 
stimulating transient angiogenesis and bone remodeling (Chevrier, et al., 2007) (Hoemann, CD et 
al., submitted). 
Mixture of liquid chitosan-GP into whole blood generates a hybrid clot implant that forms within 
10-15 minutes after depositing in large animal or patient microfracture defects (Hoemann, Hurtig, 
et al., 2005; Shive et al., 2006). A more rapid implant solidification could facilitate treatment of 
larger defects with curved surfaces and unconfined borders, and also reduce the length of the 
cartilage repair procedure. Indeed, for clinician ease-of-use, a faster and controlled in situ 
solidification is preferred; however solidification mechanisms are incompletely understood. 
Many studies previously demonstrated that acidic chitosan solutions and solid chitosan particles 
are thrombogenic, through mechanisms involving red blood cell (RBC) agglutination, and 
platelet activation, without direct activation of the clotting cascade (Hoemann, et al., 2007; 
Klokkevold, Fukayama, Sung, & Bertolami, 1999; Okamoto et al., 2003; Rao & Sharma, 1997). 
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By comparison, little is understood concerning the hemostatic properties of isotonic and near-
neutral pH chitosan-glycerol phosphate solutions.  
The first aim of the current study was to elucidate solidification mechanisms of chitosan-
GP/blood in vitro, using a Thromboelastograph® (TEG), an instrument that measures clotting 
time and clot tensile strength (amplitude, mm). We tested the hypothesis that chitosan-GP/blood 
solidification is thrombin-dependent, and furthermore implicates platelet and Factor XIII 
activation. The second aim of this study was to develop novel methods to accelerate in situ 
solidification in an in vivo animal cartilage repair model. We therefore tested the hypothesis that 
in vivo solidification of chitosan-GP/blood mixtures in microdrilled articular cartilage defects can 
be accelerated using clotting factors including thrombin (IIa), tissue factor (TF) and recombinant 
human factor VIIa (rhFVIIa). Tissue Factor is a transmembrane receptor constitutively expressed 
in mainly extravascular tissues. TF binding with trace amounts of activated FVIIa that are present 
in plasma (Morrissey, Macik, Neuenschwander, & Comp, 1993) triggers the extrinsic clotting 
cascade and thrombin generation. In our in vivo experiments, we used a recombinant TF-
phospholipid preparation at concentrations previously employed in clinical applications for 
maxillary bone grafts (Philippart, Daubie, & Pochet, 2005), rhFVIIa at concentrations around 3-
fold greater than the target plasma levels for clinical applications (~2 g/mL) (Wilbourn, 
Harrison, Mackie, Liesner, & Machin, 2003), and thrombin concentrations within the low range 
used in standard fibrin glue (Grossman, Capraro, & Burneikis, 2001). Our choice of these 
particular factors was thus based on their current use in other clinical contexts and their known 
ability to promote repair processes, which could help translate their use in cartilage repair 





Medical-grade sterile solutions of chitosan (2.05% w/v, 80% Degree of Deacetylation, DDA, 
1200 mPa.S., pH 5.6, < 100 EU/ml endotoxins units and < 5 ppm heavy metal content) and 500 
mM disodium -glycerol phosphate/50 mM HCl pH 7.1 (GP) were provided by BioSyntech Inc 
(Laval, QC, Canada). Chitosan-GP solutions were formed aseptically by combining 1.2 mL 
chitosan-HCl with 0.3 mL GP. Rhodamine B-isothiocyanate (RITC)-chitosan 0.5% mol/mol 
RITC/chitosan (80.5% DDA, Mn 144 kDa, polydispersity (Mw/Mn) 1.3) was prepared as 5 
mg/mL filter-sterile solutions as previously described (Ma et al., 2008). Calibrated viscosity 
standards (N62000, N1000, S60) were from Canon Instrument Company (State College, PA, 
USA) and Silicon Oil (Pure Silicone Fluid) was from Clearco Products (Bensalem, PA, USA).  
Other reagents included viscosity standard N1000 (1998 mPa.S., Canon Instrument Company, 
State College, PA, USA), recombinant human Factor VIIa (NovoNordisk, Copenhagen, 
Denmark), tissue culture-grade purified human thrombin and benzamidine (Sigma-Aldrich, 
Oakville, ON, Canada), Tissue Factor (TF) (Innovin®) and Thrombin-Antithrombin (TAT) 
ELISA kits (Dade Behring, Mississauga, ON, Canada), and pooled normal plasma for TAT 
ELISA sample dilution (Precision Biologic, Darmouth, Nova Scotia, Canada), affinity-purified 
goat anti-human platelet factor 4 (PF4) antibody (R&D Systems, Cedarlane, Burlington, ON, 
Canada), sheep anti-human A and B subunit of Factor XIII (FXIII) antibody and FPR-ck protease 
inhibitor, purified human PF4 and human FXIIIA (Haematologic Technologies, Essex Junction, 
VT, USA), donkey anti-goat-horseradish peroxidase (HRP) and donkey anti-sheep-HRP (Jackson 
Immunology, Montreal, QC, Canada), chemiluminescence substrate kit (Lumi-light, Roche 
Diagnostics, QC, Canada), and Hyperfilm ECL (Amersham Biosciences, GE Health, ON, 
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Canada). Recombinant tissue plasminogen activator [tPA 1mg/ml, diluted to 2 µg/ml in 
phosphate-buffered saline (PBS) with 4% w/v Bovine Serum Albumin (BSA)] was from 
Hoffmann-La Roche (NJ, USA). Ringer’s Lactated Saline (RLS) buffer (Baxter) was purchased 
from Lavigne & Dufort (Montreal, QC, Canada).  
 
Clotting Factor Preparation for in vitro & in vivo experiments 
Factor rhFVIIa was reconstituted with sterile water for injection from Abbott (QC, Canada) at 
500 µg/mL. Purified human IIa lyophilized powder containing 0.15 M sodium chloride and 0.05 
M sodium citrate buffer at pH 6.5 was reconstituted with sterile water for injection at 100 U/mL. 
Innovin® or recombinant tissue factor (TF) containing phospholipids was freshly reconstituted 
with 2 mL sterile water for injection, to give 5 nM TF according to a recombinant TF standard 
curve (S. Butenas personal communication) (Parhami-Seren, Butenas, Krudysz-Amblo, & Mann, 
2006). For in vitro TEG experiments, clotting factors were diluted with RLS before loading in the 
TEG cups.  
 
Coagulation analyses by thromboelastography, ELISA and Western Blot 
Clot tensile strength was evaluated for up to 180 minutes with a Thromboelastographs® (TEG) 
(5000 series TEG analyzer Software Version 3, Haemoscope, Niles IL, USA) using a set-up 
permitting the simultaneous analysis of 8 samples (Rivard et al., 2005). Venous peripheral whole 
blood (2 times ~8 ml) was drawn from healthy non-fasting consented donors (3 males and 8 
females, 29-47 years old, with 1 male and 2 females studied twice), according to institutional 
ethics approved protocols. A first blood draw was used to generate chitosan-GP/blood mixtures, 
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and a second blood draw from the same donor was performed within 3 hours to analyze 
unmodified whole blood. Blood was mixed with chitosan-GP at a 3:1 v/v ratio by vigorous 
shaking for 10 seconds in glass mixing vials containing six sterile surgical stainless steel mixing 
beads (0.39 g each, Salem Specialty Ball Co., Canton, CT) as described (Hoemann, et al., 2007). 
Unmodified whole blood was transferred to sterile borosilicate mixing vials to control for 
exposure to glass prior to transferring into TEG reaction cups. TEG plastic reaction cups (made 
of Cyrolite G20) were preloaded with 40 µL of either tPA (2 µg/ml in PBS with 4% w/v BSA), 
or clotting factor diluted in RLS to give the following target concentrations after adding 320 µL 
sample: 0.08 to 10 U/mL IIa; 5 ug/mL rhFVIIa; 0.7 – 278 pM TF; and rhFVIIa+TF (5 µg/mL 
rhFVIIa + 0.7 pM TF). Clot tensile strength was recorded manually as the amplitude (the distance 
in mm on the Y axis between the two traces). At set time intervals, the whole reaction cup was 
transferred to ice cold quench buffer (20 mM HEPES, 150 mM NaCl, 50 mM EDTA, 10 mM 
benzamidine, 33 µM FPR-ck, pH 7.4) at a 1:9 ratio of blood:quench buffer, vortexed for 10 
seconds, cleared by a double centrifugation (2500 g, 15 min, 4°C) and kept as aliquots at -80°C 
until analyzed for thrombin generation by TAT ELISA (Rivard, et al., 2005), or by Western blot 
for platelet activation by appearance of serum PF4 (Rand, Lock, van't Veer, Gaffney, & Mann, 
1996) and for activation of FXIII as determined by cleavage of FXIII A subunit (Brummel, 
Butenas, & Mann, 1999). The equivalent of 4 µl serum, also adjusted for dilution of blood by 
chitosan-GP, was loaded into each well of a 17.5% acrylamide non-reducing SDS-PAGE for PF4 
and 2 µl serum on a 10% acrylamide SDS-PAGE reducing gel for the A and B subunits of FXIII. 
Proteins were transferred to PVDF membrane, blocked for 1 hour with 5% non-fat milk powder 
in 50 mM Tris, 150 mM NaCl, 0.1% Tween-20 pH 7.4 (TBST) at 50°C, and probed with goat-
anti PF4 (0.2 µg/ml) then 1:10,000 diluted affinity-purified donkey anti-goat-HRP (0.08 µg/ml) 
and/or Sheep anti-human A and B subunit of FXIII antibody (9.8 µg/ml) and donkey anti-sheep-
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HRP (0.08 µg/ml), followed by chemi-luminescence (Lumi-Light). Recombinant or purified 
proteins were used as positive controls for PF4 (20 ng/well) and FXIII (0.22 µg/well).  
In vivo Articular Cartilage Repair Model 
All animal experimentation was carried out with protocols approved by the University of 
Montreal Animal Division, using skeletally mature New Zealand White rabbits (N=33 rabbits, 16 
male, 17 female, >8 months randomly assigned to different groups; 8 out of these 33 rabbits 
received bilateral knee implants for a total of N=41 unilateral or bilateral defects treated with 
implant (Tableau 4-1). Rabbits were anesthetized with an intramuscular injection of ketamine-
xylazine-buprenorphine cocktail then placed under 3% isoflurane/8% oxygen gas anesthesia. 
They were subjected to small knee arthrotomies in order to create bilateral 3.5 x 4 mm trochlear 
defects debrided into the calcified layer (Hoemann, et al., 2007). All defects were pierced with 
microdrill holes (either two distal 0.9 mm drill holes and six proximal 0.5 mm drill holes, or four 
0.9 mm drill holes) with constant irrigation of cold sterile RLS buffer to keep cartilage humid as 
previously described (Chevrier, et al., 2007; Hoemann, et al., 2007). Fresh non-activated 
autologous rabbit blood was drawn from the central ear artery and mixed at a 3:1 v/v ratio with 
chitosan-GP. For some implants, 500 µL of chitosan-GP was further combined with 100 µL 
RITC-chitosan prior to mixing with 1.5 mL blood (see Tableau 4-1, treatment group 4). Control 
chitosan-GP/blood implants were delivered from a 1 cc syringe and 20 gauge needle as one 
hanging drop without clotting factor. In some defects, rhFVIIa was mixed into whole blood to 
obtain 10 µg/mL rhFVIIa (200nM) prior to combining with chitosan-GP. In other defects, 3 µL 
of concentrated clotting factor was pipetted on the defect surface ~60 seconds prior to liquid 
implant, either IIa (15 or 45 U/mL, for a target final concentration of 2 or 6 U/mL, respectively) 
or rhFVIIa+TF [5 µg/ml rhFVIIa and 4.75 nM TF] (see Tableau 4-1). Finally, in 4 defects, 
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thrombin (45 U/mL) was “co-delivered” by pipetting 3 µL of on the defect surface within 10 
seconds of applying chitosan-GP/blood implant. In situ solidification time of the hybrid clot 
implants was noted for each implant according to the animal surgeon’s observations. After re-
positioning the patella, knees were closed in sutured layers and rabbits were put back in the cage 
without any immobilization. 
Tableau 4-1 Experimental design: in vivo solidification time without and with clotting factor 
Treatment 
Group 




Technique used to apply 
clotting factor 
1 9 none          -- 
2 4 rhFVIIa a pre-mix with blood 
3 5 rhFVIIa b + TF c  pre-load on defect, ~60 sec delay 
4 19 d IIa e pre-load on defect, ~60 sec delay 
5 4 IIa f pre-load on defect, 10 sec delay 
a
 10 µg/mL (200 nM); b 5 µg/mL (100 nM); c 4.75 nM; d N=9, chitosan-GP/blood, N=10,  
RITC-chitosan-GP/blood; e 15 or 45 U/mL; f 45 U/mL. 
 
Statistical analysis 
Statistica (version 6.1, StatSoft, Tulsa, OK, USA) software was used for multivariate correlation 
analysis to test TAT as a predictor of clot tensile strength, and the non-parametric Kruskal-Wallis 
test to evaluate the effect of clotting factor on in vivo implant solidification time. The student t-
test was used to determine the effect of chitosan-GP on maximum amplitude, of added clotting 





Biphasic solidification of chitosan-GP/blood mixtures 
Unmodified whole blood coagulated in the plastic TEG sample cup around 15 minutes after 
sample deposition (Figure 4.1A). By contrast, chitosan-GP/blood solidified in an atypical 
biphasic manner, with a rapid and stable increase in viscosity that at 5 minutes was significantly 
higher than whole blood (p<0.001, 1.1 mm versus 0.2 mm, Figure 4.1B & C). The polymer-
blood initial amplitude was also ~3x greater than that of the viscous chitosan solution prior to 
mixing with GP and blood (Tableau 4-1). These data demonstrated that the rapid thickening of 
chitosan-GP/blood mixtures was due to polymer-blood interactions. Chitosan-GP/blood mixtures 
had an average clotting time of 21 minutes, and fully solidified over an average 66 minute period, 
while unmodified whole blood took an average 43 minutes to reach peak clot strength (Time to 
Maximum Amplitude, TMA, Figure 4.1C). The peak clot tensile strength was similar for whole 
blood and chitosan-GP/blood (55.2 versus 51.8 mm, Figure 4.1C). Addition of tissue 
plasminogen activator (tPA) at 10-fold higher concentration over normal plasma levels (Kahn, 
Solymoss, & Flegel, 1997; Thogersen et al., 1998) completely dissolved whole blood clots after 2 
hours (Figure 4.1A & C), while chitosan-GP/blood clots resisted complete lysis by the same 




Figure 4.1 Clot formation monitored by TEG showed that chitosan-GP/blood has higher initial 
viscosity, delayed solidification, and similar clot tensile strength as whole blood. Representative 
TEG trace from a non-fasting healthy subject of whole blood (A) and of chitosan-GP/blood 
mixture (B), without and with tPA (as indicated). (C) Comparative development of clot tensile 
















(mPa.S) a   
Amplitude 
(mm) b 
N62000 198,700 27 
Silicone oil 100,000 28 




2% w/v chitosan-HCl 1,849 0.4 
chitosan-GP/water N/A 0.2 
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Thrombin, platelets and FXIII are activated during chitosan-GP/blood solidification.  
Whole blood and chitosan-GP/blood solidification was paralleled by the same sequential order of 
clotting events, starting with thrombin generation at around 15 minutes followed by burst platelet 
activation (PF4) (Figure 4.2). Western blot analysis of FXIIIA and B subunits revealed a modest 
depletion of the A subunit relative to B, immediately prior to peak clot tensile strength, 
suggesting that proteolytic activation in the A subunit by thrombin had occurred (Fig. Figure 
4.2B). Chitosan-GP/blood mixtures demonstrated a unique, minor platelet activation starting at 5 
minutes, coinciding with the first phase of increased polymer-blood viscosity (see PF4, Figure 
4.2B). Activation of platelets at these low levels was most probably not triggered by thrombin 
generation, since TAT was only detected after a 15 minute delay in chitosan-blood mixtures. 
TAT and PF4 levels were sustained in chitosan-GP/blood mixtures up to 75 minutes (Figure 
4.2B), while both TAT and PF4 levels declined in parallel in whole blood clot serum after peak 
clot tensile strength was achieved (Figure 4.2A). By multivariate correlation analysis, thrombin 
generation was a highly significant predictor of clot tensile strength for whole blood (p<0.00001, 
Figure 4.2C) and chitosan-GP/blood (p<0.00001, Figure 4.2D). These data demonstrated that 





Figure 4.2 Solidification of hybrid clots is paralleled by thrombin generation, platelet activation 
and Factor XIII activation. (A & B) The average Amplitude (TEG trace, black line, left y-axis) 
was superposed with TAT generation (TAT, dotted line, right y-axis) during 75 minutes for 
whole blood (A, N=3) and chitosan-GP/blood (B, N=4). Data are given as the mean ± standard 
deviation. Western blot analysis of serum samples from TEG experiment showed Factor XIII 
activation as monitored by proteolytic cleavage and minor diminished intensity of the pro-A 
subunit relative to the B subunit (middle panels, 50 min+), and platelet activation by the 
appearance of platelet factor 4 (PF4, bottom panels). (C & D) Linear regression analysis between 
TAT generation and amplitude over time for whole blood (C, N=26, 3 donors) and chitosan-





Clotting factors rapidly increase chitosan-GP/blood clot tensile strength.  
Addition of a variety of clotting factors (thrombin, TF, rhFVIIa, or rhFVIIa+TF) to the in vitro 
TEG sample cup prior to addition of whole unmodified blood and chitosan-GP/blood resulted in 
a striking decrease in clotting time (p<0.05, except for 0.08 U/ml IIa where p=0.3) (Figure 4.3A 
& B). The same concentration of clotting factor had a similar ability to shorten the clotting time 
of unmodified blood and chitosan-GP/blood (Figure 4.3C & D). However the tensile strength of 
chitosan-GP/blood mixtures was slower to develop than whole blood (compare 5 vs 15 min., 
Figure 4.3E & F). Tissue Factor, with or without rhVIIa, induced the most rapid solidification of 
chitosan-GP/blood clots (Figure 4.3F). Altogether, these data showed that exposure of liquid 
chitosan-GP/blood mixtures to a small volume of concentrated clotting factor could accelerate 
solidification in vitro. When thrombin was homogeneously mixed into chitosan-GP prior to 
adding blood, however, the thrombin-polymer-blood mixture rapidly solidified in the mixing vial 
(unpublished observations). This indicated that clotting factor should be pre-applied or co-applied 




Figure 4.3 Clotting factors accelerate in vitro solidification of chitosan-GP/blood. Whole blood 
(A, C, E) and chitosan-GP/blood (B, D, F) were evaluated by TEG with and without clotting 
factors as indicated. Panels A & B show representative TEG tracings of whole blood (A, dotted 
line) and chitosan-GP/blood (B, dotted line), and parallel samples with IIa (2 U/mL), rhFVIIa (5 
µg/ml), or TF (0.7 pM). The effect of clotting factors on average clotting time (C & D) and 
average amplitude after 5 and 15 minutes (E & F) from N=3 to 6 different human subjects was 
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analyzed for whole blood (C & E) and chitosan-GP/blood (D & F). Conditions: (0) No clotting 
factor added, (1) 0.08 U/ml IIa, (2) 0.4 U/ml IIa, (3) 2 U/ml IIa, (4) 10 U/ml IIa, (5) 5 µg/ml 
rhFVIIa, (6) 0.7 pM TF, (7) 7.0 pM TF, (8) 278 pM TF, (9) 5 µg/ml rhFVIIa+0.7 pM TF.  
* p<0.05, § p<0.01, and # p<0.005, with respect to sample with no clotting factor. 
 
Clotting factors shorten in situ chitosan-GP/blood implant solidification time  
In microdrilled full-thickness cartilage defects in rabbit trochlea (Figure 4.4A), chitosan-
GP/blood mixtures solidified in situ with a delay of 5.0 minutes (Figure 4.4B & C, condition 1). 
The implant was confirmed as solidified when it no longer ran off the tilted defect or was no 
longer liquid when probed with a blunt instrument. The time lapse between defect creation and 
implant loading was between 5 to 10 minutes, which could theoretically lead to variability in 
microdrill hole hemostasis at the time of implant application. However no correlation was found 
between delay in application and in situ solidification time without added clotting factors (data 
not shown). This suggested that delayed in situ solidification was most probably due to a variable 
delay in clot activation, in chitosan-GP/blood mixtures, and in some cases due to a low level of 
bleeding from subchondral bone.  
With the aim of improving the rate of in situ solidification, two methods were used to combine 
clotting factors with chitosan-GP/blood: (1) rhVIIa was mixed into whole blood prior to 
combining with chitosan-GP, (2) 3 µL of clotting factor (thrombin or rhVIIa+TF) was “painted” 
on the drilled defect prior to loading a drop of liquid chitosan-GP/blood (Figure 4.4B & C, 
Tableau 4-1 Experimental design: in vivo solidification time without and with clotting factor). 
Addition of rhFVIIa to chitosan-GP/blood mixtures prior to delivery slightly diminished in situ 
solidification time to 3.75 minutes, but the effect was not significant (Figure 4.4C, condition 2). 
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Painting of the defect surface with rhFVIIa+TF ~60 seconds prior to delivery of chitosan-
GP/blood generated the most rapid in situ-solidifying implants, 1.5 minutes (p=0.013, Figure 
4.4C, condition 3). Painting of the defect surface with thrombin ~60 seconds prior to delivering 
the implant slightly shortened the average in situ solidification time to 3.5 minutes, but this effect 
was not significant (Figure 4.4C, condition 4). By comparison, application of thrombin only 10 
seconds prior to delivering the implant significantly reduced in situ solidification time from 5.0 
minutes to 2.0 minutes (p=0.021, Figure 4.4C, condition 5).  
 
Figure 4.4 Effect of added clotting factor and delivery method on in situ solidification time of 
chitosan-GP/blood implant. Trochlear cartilage defect with microdrill holes in rabbit knee before 
(A) and after (B) chitosan-GP/blood implant deposition with clotting factor. (C) In situ 
solidification time of chitosan-GP/blood with various clotting factor treatments (see Table 4.4-1 
for number of defects per treatment group) : (1) no clotting factor, (2) rhFVIIa pre-mixed with 
whole blood, (3) rhFVIIa+TF deposited on defect surface ~60 seconds prior to implant, (4) IIa 
deposited on defect surface ~60 seconds prior to implant, (5) IIa deposited on defect surface 10 




Chitosan-GP/blood clots solidify in a biphasic manner involving polymer-blood interaction 
followed by fibrin polymerisation. 
Our study has further elucidated the solidification mechanisms of a neutral chitosan-GP/blood 
mixture, which generates a cytocompatible implant used for cartilage repair (Hoemann, Hurtig, et 
al., 2005; Hoemann, et al., 2007; Iliescu, et al., 2007). Chitosan-GP/blood mixtures exhibited an 
increased initial viscosity by thrombin-independent mechanisms as no significant amount of TAT 
was detected until 15 minutes after increased viscosity was observed. Higher viscosity of blood-
polymer mixtures could be related to chitosan precipitation or gelation at blood pH which is 
above the chitosan pKa (Lavertu, Filion, & Buschmann, 2008), to early platelet activation, or to 
the agglutination of red blood cells by chitosan, which has also been previously observed by 
ourselves and others (Hoemann, et al., 2007; Klokkevold, et al., 1999; Okamoto, et al., 2003; Rao 
& Sharma, 1997). Chitosan-GP solutions were therefore pro-coagulant in that they generated 
rapid and low-level platelet activation of the mixture. The latter observation is in agreement with 
previous reports showing that purified platelets can bind to chitin, to chitosan, and to fibrinogen 
adsorbed onto chitosan via GPIIb/IIIa integrin receptors (Chou, Fu, Wu, & Yeh, 2003; Thatte, 
Zagarins, Khuri, & Fischer, 2004). Since tPA only partly depressed chitosan-GP/blood clot 
tensile strength, this demonstrated that both fibrin and chitosan each contributed to the tensile 
mechanical properties of the hybrid clot. Chitosan-GP/blood clot resistance to tPA provides 
direct evidence that incorporation of chitosan into whole blood gives rise to a dual fibrin-
polysaccharide clot scaffold that is physically more stable than whole blood clots. Therefore 
hybrid blood clot implants have the potential to sustain the ensuing wound repair response 
compared to normal whole blood clots. 
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Platelet activation is known to support the intrinsic clotting cascade (Butenas, van 't Veer, & 
Mann, 1997; Kalafatis, Egan, van 't Veer, Cawthern, & Mann, 1997), however early and minor 
platelet activation induced by chitosan-GP was insufficient to accelerate thrombin generation. 
The more gradual solidification of chitosan-GP/blood relative to whole blood could be related to 
the 25% dilution of whole blood components, which depresses fibrinogen concentration (Nielsen, 
Cohen, & Cohen, 2005), to binding of chitosan with fibrinogen (Benesch & Tengvall, 2002), to 
activation of platelets without aggregation in the chitosan-GP/blood mixture, or to slower 
diffusion of clotting factors, to their substrate. However it should be noted that the TEG sample 
cup is made of a non-clot-activating plastic material that does not reflect in vivo conditions, 
where chitosan-GP/blood implant interacts with components present in the débrided cartilage 
surface such as tissue factor, collagens and extravascular blood from the drilled subchondral 
bone.    
 
Clotting factors decreased clotting time of chitosan-GP/blood in vitro and in vivo 
All of the clotting factors tested reduced the in vitro clotting time of chitosan-GP/blood, and of 
unmodified whole blood, similar to what is routinely observed using TF to induce in vitro 
coagulation of minimally modified blood and anti-coagulated whole blood (Brummel, Paradis, 
Butenas, & Mann, 2002; Rand, et al., 1996). Since TF alone induced the most rapid solidification 
of chitosan-GP/blood, this suggests that plasma FVII/FVIIa present in the polymer-blood 
mixtures was capable of rapidly complexing with TF. Rapid coagulation of chitosan-GP/blood in 
the presence of TF is therefore highly compatible with the natural mechanisms in place to ensure 
hemostasis of extravascular blood. 
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Pre-application of rhFVIIa+TF and thrombin in vivo to the defect surface reduced the in situ 
solidification time to 1.5 and 2 minutes, respectively, which represents an important advance 
towards improving the clinical ease-of-use of chitosan-GP/blood implants. Our data suggest that 
pre-applied clotting factors induced a more rapid clot-activation of the implant, and a more rapid 
hemostasis of the bleeding drill holes, thus contributing to a faster and more reproducible in situ 
implant solidification time. Even though instant solidification of the implant may be preferred, 
whole blood coagulation which drives implant solidification is known to require a lag phase 
during which cellular and enzymatic events need to take place before fibrin polymerization can 
begin (Philippart, et al., 2005; Rand, et al., 1996). 
We are aware that our evaluation of in situ solidification time by the surgeon’s observations is 
somewhat subjective and that it is also possible that the boundary surfaces maybe coagulated but 
not the inside of the clot. Even so, our methodology was sufficient to demonstrate that it is 
important to minimize the delay between delivery of thrombin and implant. Given the naturally 
high concentration of antithrombin in whole blood (Kalafatis, et al., 1997), it is possible that 
applied thrombin can become gradually inactivated when coming into contact with subchondral 
blood. Therefore contact between thrombin and the polymer-blood mixture should ideally occur 
within 10 seconds, which could be a limiting factor in clinical practice. By comparison, exposure 
of TF to whole blood further activates TF, which could explain why TF+rhVIIa still accelerated 
implant solidification even after a ~60 second delay in pre-loading. Another limitation of our in 
vivo study was the use of human clotting factors in a rabbit model, although pilot ex vivo tests 
showed that rabbit blood coagulated more rapidly when exposed to all of the human clot factors 
used (unpublished observations). For clinical applications, human thrombin is preferred over 
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bovine thrombin, given that some patients can develop anti-thrombin antibodies after even a one-
time exposure to bovine thrombin (Lollar, 2005).  
Our study was partly motivated by the knowledge that many clotting factors promote therapeutic 
effects in wound repair. Tissue factor was previously shown to stimulate angiogenesis (Koomagi 
& Volm, 1998) and bone repair in human patients receiving maxillary bone grafts (Philippart, et 
al., 2005). Thrombin promotes cell migration and proliferation of many cells types implicated in 
wound healing of osteochondral defects (Karp et al., 2005; Kirilak et al., 2006; Ozaki et al., 
2007) and stimulates angiogenesis (Maragoudakis, Tsopanoglou, & Andriopoulou, 2002). 
Chitosan-GP/blood clots demonstrated a longer TAT generation, and sustained levels of PF4, 
which could be beneficial to acute repair processes. Platelet factors such as PF4 are known to 
elicit innate immune cells (von Hundelshausen, Petersen, & Brandt, 2007) and since innate 
immune activation, angiogenesis, and bone repair have all been identified in the mechanisms of 
repair by chitosan clot implants (Chevrier, et al., 2007) (Hoemann CD et al., submitted), addition 
of clotting factors such as purified thrombin, recombinant TF or rhFVIIa have the potential to 
contribute even further the quality of hyaline repair elicited by these hybrid implants. 
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4.6 Conclusions  
Chitosan-GP/blood mixtures solidified through coagulation processes involving thrombin 
generation, fibrin polymerization and platelet activation and achieved a clot tensile strength 
similar to whole blood clots. Once solidified, hybrid clots maintained partial tensile strength in 
the presence of tPA. Hybrid clots demonstrate practical advantages over normal blood clots, as 
chitosan physically stabilized the clot from lysis and in addition stabilized platelet factor 4 and 
TAT against rapid degradation in serum after clotting. Clotting factors of the extrinsic clotting 
cascade and thrombin can be used to accelerate in situ solidification of injectable chitosan-
GP/blood implants in drilled articular cartilage lesions in vivo. Clotting factors have the potential 
to enhance the practical use, the residency, and therapeutic activity of polymer-blood implants. 
ACKNOWLEDGEMENTS 
This work was supported by Canadian Institutes of Health Research (CIHR, MOP 144440), 
salary support to CDH by the Fonds de la Recherche en Santé du Québec (FRSQ) and salary 
support to CM from the Canadian Arthritis Network (CAN) and FRSQ. We thank Angélique 
Hoeffer and Francine Dérome for excellent technical support, Anne Weber for laboratory 
assistance and Prof. Marie-Claude Heuzey for generously supplying rheology standards.   
COMPETING INTERESTS STATEMENT 
In support of this research, one or more of the authors received grants or outside funding from 
BioSyntech, Inc. In addition, one or more of the authors received benefits or agreement to 
provide benefits from a commercial entity (BioSyntech, Inc). No commercial entity paid or 
directed any benefits to any research fund, foundation, educational institution, or other nonprofit 




Benesch, J., & Tengvall, P. (2002). Blood protein adsorption onto chitosan. Biomaterials, 23(12), 
2561-2568. 
Breinan, H. A., Martin, S. D., Hsu, H. P., & Spector, M. (2000). Healing of canine articular 
cartilage defects treated with microfracture, a type-II collagen matrix, or cultured 
autologous chondrocytes. J Orthop Res, 18(5), 781-789. 
Brummel, K. E., Butenas, S., & Mann, K. G. (1999). An integrated study of fibrinogen during 
blood coagulation. J Biol Chem, 274(32), 22862-22870. 
Brummel, K. E., Paradis, S. G., Butenas, S., & Mann, K. G. (2002). Thrombin functions during 
tissue factor-induced blood coagulation. Blood, 100(1), 148-152. 
Butenas, S., van 't Veer, C., & Mann, K. G. (1997). Evaluation of the initiation phase of blood 
coagulation using ultrasensitive assays for serine proteases. J Biol Chem, 272(34), 21527-
21533. 
Chevrier, A., Hoemann, C. D., Sun, J., & Buschmann, M. D. (2007). Chitosan-glycerol 
phosphate/blood implants increase cell recruitment, transient vascularization and 
subchondral bone remodeling in drilled cartilage defects. Osteoarthritis Cartilage, 15(3), 
316-327. 
Chou, T. C., Fu, E., Wu, C. J., & Yeh, J. H. (2003). Chitosan enhances platelet adhesion and 
aggregation. Biochem Biophys Res Commun, 302(3), 480-483. 
Convery, F. R., Akeson, W. H., & Keown, G. H. (1972). The repair of large osteochondral 
defects. An experimental study in horses. Clin Orthop Relat Res, 82, 253-262. 
Frisbie, D. D., Trotter, G. W., Powers, B. E., Rodkey, W. G., Steadman, J. R., Howard, R. D., et 
al. (1999). Arthroscopic subchondral bone plate microfracture technique augments 
healing of large chondral defects in the radial carpal bone and medial femoral condyle of 
horses. Vet Surg, 28(4), 242-255. 
Grossman, J. A., Capraro, P. A., & Burneikis, V. (2001). Minimizing complications in the use of 
fibrin sealant in aesthetic facial procedures. Aesthetic Surg J., 1, 32-39. 
Hoemann, C. D., Hurtig, M., Rossomacha, E., Sun, J., Chevrier, A., Shive, M. S., et al. (2005). 
Chitosan-glycerol phosphate/blood implants improve hyaline cartilage repair in ovine 
microfracture defects. J Bone Joint Surg Am, 87(12), 2671-2686. 
Hoemann, C. D., Sun, J., Legare, A., McKee, M. D., & Buschmann, M. D. (2005). Tissue 
engineering of cartilage using an injectable and adhesive chitosan-based cell-delivery 
vehicle. Osteoarthritis Cartilage, 13(4), 318-329. 
Hoemann, C. D., Sun, J., McKee, M. D., Chevrier, A., Rossomacha, E., Rivard, G. E., et al. 
(2007). Chitosan-glycerol phosphate/blood implants elicit hyaline cartilage repair 
75 
 
integrated with porous subchondral bone in microdrilled rabbit defects. Osteoarthritis 
Cartilage, 15(1), 78-89. 
Hurtig, M. B., Fretz, P. B., Doige, C. E., & Schnurr, D. L. (1988). Effects of lesion size and 
location on equine articular cartilage repair. Can J Vet Res, 52(1), 137-146. 
Iliescu, M., Hoemann, C. D., Shive, M. S., Chenite, A., & Buschmann, M. D. (2007). 
Ultrastructure of hybrid chitosan-glycerol phosphate blood clots by environmental 
scanning electron microscopy. Microsc Res Tech, 71(3), 236-247. 
Insall, J. N. (1967). Intra-articular surgery for degenerative arthritis of the knee. A report of the 
work of the late K. H. Pridie. J Bone Joint Surg Br, 49(2), 211-228. 
Kahn, S. R., Solymoss, S., & Flegel, K. M. (1997). Increased tissue plasminogen activator levels 
in patients with nonvalvular atrial fibrillation. Cmaj, 157(6), 685-689. 
Kalafatis, M., Egan, J. O., van 't Veer, C., Cawthern, K. M., & Mann, K. G. (1997). The 
regulation of clotting factors. Crit Rev Eukaryot Gene Expr, 7(3), 241-280. 
Karp, J. M., Tanaka, T. S., Zohar, R., Sodek, J., Shoichet, M. S., Davies, J. E., et al. (2005). 
Thrombin mediated migration of osteogenic cells. Bone, 37(3), 337-348. 
Kirilak, Y., Pavlos, N. J., Willers, C. R., Han, R., Feng, H., Xu, J., et al. (2006). Fibrin sealant 
promotes migration and proliferation of human articular chondrocytes: possible 
involvement of thrombin and protease-activated receptors. Int J Mol Med, 17(4), 551-558. 
Klokkevold, P. R., Fukayama, H., Sung, E. C., & Bertolami, C. N. (1999). The effect of chitosan 
(poly-N-acetyl glucosamine) on lingual hemostasis in heparinized rabbits. J Oral 
Maxillofac Surg, 57(1), 49-52. 
Knutsen, G., Drogset, J. O., Engebretsen, L., Grontvedt, T., Isaksen, V., Ludvigsen, T. C., et al. 
(2007). A randomized trial comparing autologous chondrocyte implantation with 
microfracture. Findings at five years. J Bone Joint Surg Am, 89(10), 2105-2112. 
Koomagi, R., & Volm, M. (1998). Tissue-factor expression in human non-small-cell lung 
carcinoma measured by immunohistochemistry: correlation between tissue factor and 
angiogenesis. Int J Cancer, 79(1), 19-22. 
Lavertu, M., Filion, D., & Buschmann, M. D. (2008). Heat-induced transfer of protons from 
chitosan to glycerol phosphate produces chitosan precipitation and gelation. 
Biomacromolecules, 9(2), 640-650. 
Lollar, P. (2005). Pathogenic antibodies to coagulation factors. Part II. Fibrinogen, prothrombin, 
thrombin, factor V, factor XI, factor XII, factor XIII, the protein C system and von 
Willebrand factor. J Thromb Haemost, 3(7), 1385-1391. 
Ma, O., Lavertu, M., Sun, J., Nguyen, S., Buschmann, M. D., Winnik, F. M., et al. (2008). 
Precise Derivatization of Structurally Distinct Chitosans with Rhodamine B 
Isothiocyanate. Carbohydrate polymers, 72(4), 616-624. 
76 
 
Mankin, H. J., Johnson, M. E., & Lippiello, L. (1981). Biochemical and metabolic abnormalities 
in articular cartilage from osteoarthritic human hips. III. Distribution and metabolism of 
amino sugar-containing macromolecules. J Bone Joint Surg Am, 63(1), 131-139. 
Maragoudakis, M. E., Tsopanoglou, N. E., & Andriopoulou, P. (2002). Mechanism of thrombin-
induced angiogenesis. Biochem Soc Trans, 30(2), 173-177. 
Mitchell, N., & Shepard, N. (1976). The resurfacing of adult rabbit articular cartilage by multiple 
perforations through the subchondral bone. J Bone Joint Surg Am, 58(2), 230-233. 
Mithoefer, K., Scopp, J. M., & Mandelbaum, B. R. (2007). Articular cartilage repair in athletes. 
Instr Course Lect, 56, 457-468. 
Mithoefer, K., Williams, R. J., 3rd, Warren, R. F., Potter, H. G., Spock, C. R., Jones, E. C., et al. 
(2005). The microfracture technique for the treatment of articular cartilage lesions in the 
knee. A prospective cohort study. J Bone Joint Surg Am, 87(9), 1911-1920. 
Morrissey, J. H., Macik, B. G., Neuenschwander, P. F., & Comp, P. C. (1993). Quantitation of 
activated factor VII levels in plasma using a tissue factor mutant selectively deficient in 
promoting factor VII activation. Blood, 81(3), 734-744. 
Nehrer, S., Breinan, H. A., Ramappa, A., Hsu, H. P., Minas, T., Shortkroff, S., et al. (1998). 
Chondrocyte-seeded collagen matrices implanted in a chondral defect in a canine model. 
Biomaterials, 19(24), 2313-2328. 
Nielsen, V. G., Cohen, B. M., & Cohen, E. (2005). Effects of coagulation factor deficiency on 
plasma coagulation kinetics determined via thrombelastography: critical roles of 
fibrinogen and factors II, VII, X and XII. Acta Anaesthesiol Scand, 49(2), 222-231. 
Okamoto, Y., Yano, R., Miyatake, K., Tomohiro, I., Shigemasa, Y., & Minami, S. (2003). Effects 
of chitin and chitosan on blood coagulation. Carbohydrate polymers, 53, p.337-342. 
Ozaki, Y., Nishimura, M., Sekiya, K., Suehiro, F., Kanawa, M., Nikawa, H., et al. (2007). 
Comprehensive analysis of chemotactic factors for bone marrow mesenchymal stem cells. 
Stem Cells Dev, 16(1), 119-129. 
Parhami-Seren, B., Butenas, S., Krudysz-Amblo, J., & Mann, K. G. (2006). Immunologic 
quantitation of tissue factors. J Thromb Haemost, 4(8), 1747-1755. 
Philippart, P., Daubie, V., & Pochet, R. (2005). Sinus grafting using recombinant human tissue 
factor, platelet-rich plasma gel, autologous bone, and anorganic bovine bone mineral 
xenograft: histologic analysis and case reports. Int J Oral Maxillofac Implants, 20(2), 
274-281. 
Rand, M. D., Lock, J. B., van't Veer, C., Gaffney, D. P., & Mann, K. G. (1996). Blood clotting in 
minimally altered whole blood. Blood, 88(9), 3432-3445. 
Rao, S. B., & Sharma, C. P. (1997). Use of chitosan as a biomaterial: studies on its safety and 
hemostatic potential. J Biomed Mater Res, 34(1), 21-28. 
77 
 
Rivard, G. E., Brummel-Ziedins, K. E., Mann, K. G., Fan, L., Hofer, A., & Cohen, E. (2005). 
Evaluation of the profile of thrombin generation during the process of whole blood 
clotting as assessed by thrombelastography. J Thromb Haemost, 3(9), 2039-2043. 
Saris, D. B., Vanlauwe, J., Victor, J., Haspl, M., Bohnsack, M., Fortems, Y., et al. (2008). 
Characterized chondrocyte implantation results in better structural repair when treating 
symptomatic cartilage defects of the knee in a randomized controlled trial versus 
microfracture. Am J Sports Med, 36(2), 235-246. 
Shive, M. S., Hoemann, C. D., Restrepo, A., Hurtig, M. B., Duval, N., Ranger, P., et al. (2006). 
BST-Cargel: In Situ ChondroInduction for Cartilage Repair. Operative Techniques in 
Orthopaedics:m Articular Cartilage Surgery. 
Steadman, J. R., Rodkey, W. G., & Rodrigo, J. J. (2001). Microfracture: surgical technique and 
rehabilitation to treat chondral defects. Clin Orthop Relat Res(391 Suppl), S362-369. 
Steadman, J. R., Rodkey, W. G., Singleton, S. B., & Briggs, K. K. (1997). Microfracture 
technique for full-thickness chondral defects: technique and clinical results. Operative 
techniques in orthopaedics, 7(4), 300-304. 
Thatte, H. S., Zagarins, S., Khuri, S. F., & Fischer, T. H. (2004). Mechanisms of poly-N-acetyl 
glucosamine polymer-mediated hemostasis: platelet interactions. J Trauma, 57(1 Suppl), 
S13-21. 
Thogersen, A. M., Jansson, J. H., Boman, K., Nilsson, T. K., Weinehall, L., Huhtasaari, F., et al. 
(1998). High plasminogen activator inhibitor and tissue plasminogen activator levels in 
plasma precede a first acute myocardial infarction in both men and women: evidence for 
the fibrinolytic system as an independent primary risk factor. Circulation, 98(21), 2241-
2247. 
von Hundelshausen, P., Petersen, F., & Brandt, E. (2007). Platelet-derived chemokines in 
vascular biology. Thromb Haemost, 97(5), 704-713. 
Wilbourn, B., Harrison, P., Mackie, I. J., Liesner, R., & Machin, S. J. (2003). Activation of 
platelets in whole blood by recombinant factor VIIa by a thrombin-dependent mechanism. 
Br J Haematol, 122(4), 651-661. 
 
78 
CHAPITRE 5 ARTICLE #2 :  
NOVEL 3D VOLUMES OF INTEREST WITH ADAPTED SURFACES 
FOR PRECISELY QUANTIFYING RABBIT TROCHLEA 
SUBCHONDRAL BONE BY MICRO-CT. 
 
Ce chapitre présente le deuxième article rédigé dans le cadre de cette thèse et répond aux 
objectifs de l’article #2 présentés au chapitre 3. 
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Aim:  Micro-computed tomography (micro-CT) can be used to analyze subchondral bone 
characteristics after surgery and repair of cartilage defects using marrow stimulation, but methods 
to generate a precise 3-D volume of interest (VOI) below a curved articular surface are lacking. 
The aim of this study was to characterize subchondral bone of intact and microdrilled cartilage 
defects using micro-CT and precise 3D VOI models adapted to the curved bone articular surface. 
Methods: Skeletally mature rabbit femoral ends (N=8 intact, N=6 with microdrilled trochlear 
cartilage defects) were scanned by micro-CT. Bone was quantified using simple geometric 
rectangular VOIs, and two novel optimized 3D VOI models with a top surface specifically 
adapted to curved bone and encompassing the whole defect: a 1 mm deep rectangular adapted 
surface (RAS) model, and a 250 µm deep curved RAS (C-RAS) model were analyzed at 3 
discrete subchondral levels.  
Results: Simple geometric VOIs failed to quantify 17% of the bone tissue volume within the 
curved trochlear defect area. The RAS model revealed that after debridement and drilling, only 
31% of the original bone remained within the VOI and bone loss was mainly accounted for by 
surgical debridement. The C-RAS model demonstrated significant depth-dependent differences 
for bone volume, bone surface/volume ratio and total porosity.  
Conclusions: Adapted surface VOIs are better than simple geometric VOI shapes for quantifying 
structural features of subchondral bone below a curved articular surface. Structural differences 




Micro-computed tomography (micro-CT) is increasingly being used in animal research models to 
visualize and quantify three-dimensional (3D) bone structures in bone disease, surgery, and repair 
(Holdsworth & Thornton, 2002; Jiang, Zhao, White, & Genant, 2000). In the context of surgical 
articular cartilage repair using marrow stimulation procedures and involving subchondral bone 
damage, micro-CT could be very useful for assessing bone repair as it is an important part of the 
cartilage repair strategy (Hoemann et al., 2010). To this end, we previously developed a surgical 
model of marrow stimulation in rabbit, where rectangular full-thickness cartilage defects are 
created in the knee trochlea by debridement, and the subchondral bone is pierced with multiple 1 
mm diameter microdrill holes (Chevrier, Hoemann, Sun, & Buschmann, 2007; Hoemann et al., 
2007) or microfracture holes (Chen et al., 2009). 
Once a given bone sample is scanned by micro-CT and a 3D reconstruction model is obtained, a 
3D volume of interest (VOI) must be selected in order to quantify bone parameters within a 
specific region. The 3D VOI is obtained by interpolating the volume between two or more 2D 
regions of interest (ROI) placed within the image dataset. Interpolation between 2 circular ROIs 
will generate, for example, a cylindrical VOI. As the trochlea has a concave surface, subchondral 
bone repair below a trochlear defect cannot be fully represented by simple 2D and 3D geometric 
shapes with flat top surfaces. Furthermore, a distinct VOI should ideally be generated for 
different regions that are dependent on the anatomical characteristics defining those regions 
(Briggs et al., 2010). In the case of femoral end, it is well-known that below the calcified 
cartilage lies a dense subchondral bone plate that is connected to a more porous subchondral 
trabecular bone with different morphologic and mechanical bone properties (Burr, 2004). To our 
knowledge, few animal studies involving marrow stimulation have applied micro-CT to analyze 
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subchondral bone repair, and furthermore, the development of VOIs for curved articular 
mineralized surfaces has not been carefully addressed.  
Previous micro-CT studies analyzing rabbit subchondral bone have used VOIs with simple 
geometric shapes including cylinders (Batiste, Kirkley, Laverty, Thain, Spouge, Gati, et al., 2004; 
Batiste, Kirkley, Laverty, Thain, Spouge, & Holdsworth, 2004; Maehara et al., 2010) and cubes 
(Voor, Yang, Burden, & Waddell, 2008). However, this approach (Maehara, et al., 2010) can be 
limited since bone measurements either include void volume above the trochlea or omit curved 
structures above a flat VOI surface. Alternatively, hand-drawn polygonal shapes have been used 
to delimit irregular structures such as osteophytes (Batiste, Kirkley, Laverty, Thain, Spouge, Gati, 
et al., 2004), and to separately analyze trabecular and cortical bone in the diaphysis (Monfoulet, 
Rabier, Chassande, & Fricain, 2010). Subregional VOIs have been used to evaluate bone mineral 
density (BMD) within vertebral subregions, instead of relying on a gross estimate made on the 
entire vertebrae (Briggs, et al., 2010). Although anatomical landmarks or reference points are 
necessary to ensure that VOIs are similarly positioned in different samples (Batiste, Kirkley, 
Laverty, Thain, Spouge, Gati, et al., 2004; McErlain et al., 2008), this practice is rarely described. 
In addition, to guarantee precision, VOIs must have defined sizes, shapes and positions, although 
current literature lacks complete descriptions and corresponding rationale.  The aim of the present 
study was to develop robust subchondral VOIs to quantify bone underlying the defect area in our 
rabbit cartilage repair model (Marchand, Rivard, Sun, & Hoemann, 2009), and that takes into 




In vivo articular bone marrow stimulation model and sample fixation 
All animal studies were carried out with protocols approved by the University of Montreal animal 
division. Intact (native) femur ends (N=8) from 4 skeletally mature rabbits were dissected of all 
soft tissue and fixed (Tableau 5-1, Figure 5.1C, D and G). Bilateral 3.5 x 4.5 mm full-thickness 
articular cartilage defects debrided into the calcified layer were created in 3 skeletally mature 
New Zealand White rabbits, pierced with microdrill holes (two distal 0.9 mm diameter and six 
proximal 0.5 mm diameter holes) and treated with thrombin and chitosan-glycerol 
phosphate/blood implant or thrombin-only as previously described (Marchand, et al., 2009) 
(Figure 5.1A, B, E, F and H). Rabbits were euthanized after 1 day under anesthesia and the 
femurs (N=6) dissected and fixed per Tableau 5-1. All rabbit femurs were trimmed of the 
diaphysis using an IsoMet® Low Speed Saw Precision and the surgical defect samples were 




Figure 5.1 Defect created in trochlea debrided into the calcified cartilage layer, with six proximal 
drill holes of 0.5 mm and two distal holes of 0.9 mm diameter. Panel (A) shows a schematic of 
the trochlear defect, and (B) a 3D micro-CT model of the trochlear defect 1 day post-operative. 
Safranin-O (SafO) stained histology section and corresponding 2D micro-CT view are shown 
from of an intact trochlea (C, D, G), and defect trochlea through the two 0.9 mm distal holes (E, 
F, H) showing complete removal of the calcified layer. In (H) the implant is adhering to the bone 
surfaces (blue arrows); the tear in the implant is most probably an histologic artifact. Symbols are 




Femoral ends were moistened with several drops of phosphate-buffered saline (PBS) and 
wrapped in transparent plastic wrap. To reduce metal interference from the metal stage, a plastic 
cap from a 50 mL conical tube was placed between the sample and the stage, where it was tightly 
secured with parafilm strips in a vertical or horizontal position (see position, Tableau 5-1 
Samples analyzed in this study) and scanned (Skyscan X-ray Microtomography 1172, Kontich, 
Belgium). Image acquisition was performed at 80kV, 100 µA with an Al+Cu filter, and set to an 
image size of 1024 X 1280 with a pixel size resolution of 10.09 µm. For each specimen, a series 
of 419 projection images were taken using an exposure time of 2000 ms with a rotation step of 
0.45° between each image and two frames were averaged. Each scan lasted about 38 minutes and 
60% of the samples were scanned more than once and up to 4 times. Final post-alignment values 
were within a range of -13.5 and +6.0 (no units). 










Fixation Solution and 
storage time 
Sample Position 
during the scan 
intact 
femur 
9 months 2 
females 








--- 4% paraformaldehyde, 
1% glutaraldehyde, 0.1M 
sodium cacodylate (pH 
7.3, at RT overnight, and 






8 months 3 males 1 day 4% paraformaldehyde, 
0.1M sodium cacodylate 







3D reconstruction, repositioning of the data set and BMD calculation method 
Sample reconstruction was carried out with a Dell Alien computer equipped with a GeForce 
GTX295 1.8GB video card or ProSys computer with ATI Radeon HD 4670 512MB video card, 
using NRecon software (version 1.6.2.0, Skyscan) with identical parameter setup (see Tableau 
5-2). All data were analyzed without resizing or condensing. The sample images within the data 
sets were repositioned using DataViewer software (version 1.4.3, Skyscan) such that the axial 
(equivalent to transverse) view was projected in the image stack. The guidelines in all three 
orthogonal planes (axial, sagittal and coronal) at the surgical site in the trochlea (Figure 5.2) 
were made perpendicular to the bone surface, and the repositioned sample images saved as a new 
data set. All quantitative 3D bone analyses were carried out using CTAnalyser software (version 
1.10.1.1, Skyscan), where thresholding levels of gray values (95-255) were set to be the same for 
all samples. Thresholding values of binary image were chosen to mimic as much as possible the 
aspect of bone on raw image. Our 3D bone analysis included parameters described in Tableau 
5-4. To obtain true bone surface (BS) values within a given subchondral VOI, we subtracted a 
value termed “intersection surface” (i.S.). i.S. is calculated by CTAnalyser software, and 
represents the bone interfacial surface of the VOI that runs through the bone and is therefore not 









Tableau 5-2 Primary reconstruction parameters used 
Reconstruction Parameter Setting 
Smoothing 2 
Ring Artifact Correction 10 
Beam Hardening Correction (%) 40 
Object Bigger than Field of view (FOV) ON 
Minimum for Cross-section to Image Conversion 0.0000 
Maximum for Cross-section to Image Conversion 0.0400 
 
Bone mineral density (BMD) values were obtained using the attenuation coefficient (AC) method 
where AC values of 2 phantoms (8 mm diameter hydroxyapatite cylinders 0.25 g/cm3 and 0.75 
g/cm3, Skyscan, Kontich, Belgium), scanned and reconstructed using identical parameters as the 
samples, were used for calibration.  
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Four step procedure to generate a precisely adapted VOI in curved trochlear samples from 
intact femurs. 
Step 1: Re-orient the sample 3D image stack  
This method was developed to generate an optimized VOI model that faithfully encompassed the 
whole curved trochlear defect area, as well as in matching areas of intact knees. However, before 
generating the VOI measurement, it was essential to re-orient the 3D image stack so that the 3 
orthogonal planes were perpendicular to the trochlear surface (Figure 5.2A-C vs D). The image 
stack was oriented to toggle through the axial (transverse) plane (Figure 5.2A-Cii). Re-orienting 
the 3D image stack permitted accurate subchondral bone plate thickness measurements at 90 
degrees from the surface and reduced the number of 2D ROIs needed to generate an appropriately 





Figure 5.2 The first step in creating a VOI is to correctly orient the image stack. The three 
orthogonal views (i, ii, iii) of rabbit knee trochlea with optimal orientation are shown for a defect 
trochlea (A, B) and intact trochlea (C) and incorrect position for intact trochlea (D). White arrows 
(A-C) show the femoral epiphyseal growth plate scar. The dotted white box in Ciii shows the 
approximate surgical defect site in the intact trochlea. White bars in D (i, ii, iii) show that the 
trochlear surface is not perpendicularly oriented in the 3 orthogonal planes.   
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Step 2: Determine the size of the 2D ROI in the X-Y (axial) plane and adapt the surface 
A simple geometric ROI consisting in a rectangle 3.5 mm wide and 1 mm deep in the axial plane 
was created to cover the bone region below the trochlear defect (A-D), which was 3.5 mm wide 
and 4.5 mm long, with 3.5 mm deep microdrill holes (Chevrier, et al., 2007; Hoemann, et al., 
2007; Marchand, et al., 2009).  
To adapt the top surface, the “node function” (CTAnalyser software) was used to insert 
intermovable nodes that were placed along the trochlear surface (Figure 5.3E). We named this 
model the rectangle-base adapted surface (RAS) (Figure 5.3E-H). The RAS model was made to 
be only 1.0 mm deep to ensure that the resulting VOI always remained above the femoral 
epiphyseal growth plate bone scar and fatty marrow bone void (see white arrows in Figure 5.2A-
C ii and iii), that if included, could give biased bone volume measurements (e.g. in some animals 
the femoral growth plate scar was ~ 1.3 mm below the surface in the area of the defect). 
To measure specific bone sub-regions, we created a second model consisting of a curved 
rectangle-adapted surface (C-RAS), which was 3.5 mm wide and 250 µm thick, with edges 
perpendicular to the surface of the trochlea (Figure 5.3I-L). For the C-RAS model, the same 
numbers of nodes were added to the top and bottom surfaces, and they were fitted to the trochlear 
surface while keeping a constant 250 µm thickness in the ROI (Figure 5.3I). The C-RAS was 
first created at the surface to evaluate bone within the subchondral bone plate, and then it was 
perpendicularly translated 500 µm and 1000 µm below the mineralized surface in order to 
evaluate bone within the subchondral trabecular bone region. Note that, in this model, the 250 µm 
thickness was chosen to be smaller than the measured average rabbit subchondral bone plate 
thickness [distal: 403 ± 109 µm and proximal: 341 ± 117 µm, N=14, measurements taken at the 
lowest point of the trochlear curvature (also our reference point) outside the surgery site] and 
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similar to those found by others using rabbit trochlea histological sections which omitted 
calcified cartilage (CC) (Frisbie, Cross, & McIlwraith, 2006). The subchondral bone plate 
thickness measured in our study includes CC since on micro-CT images it is impossible to 
distinguish the CC layer from the subchondral bone plate (Figure 5.3C-D, G). 
 
Figure 5.3 The second step in creating a 3D VOI is to determine the size and shape of the 2D 
ROI, and position the ROI at the edge of the zone-of-interest at the reference point (A, E, I, 
yellow triangle). ROIs were generated with a simple geometric shape (A-D), RAS (E-H), or C-
RAS (I-L) shape. Panels B-C, F-G, J-K show the binary image of the ROI placed in the surgery 
site in the intact femur, or defect site. Panels D, H, and L show a schematic of the 2D ROI with 
the reference point indicated by the yellow triangle. The lower panel shows the 3 subchondral 
regions analyzed with the C-RAS model. 
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Step 3: Paste 2D ROIs through the defect at the reference point, to obtain a 3D VOI 
following the curvature of both the top surface and the proximo-distal axis. 
The trochlear surface has 2 curvatures: one that follows the trochlear groove (lateral-medial axis) 
and another that follows the natural slope of the trochlea along the proximo-distal axis. 
Furthermore, the trochlear surface curvature is slightly different in proximal and distal ends (data 
not shown). Therefore, for each sample analyzed, two 2D ROIs were created, one at the proximal 
end and one at the distal end. The placement of these ROIs along the proximo-distal axis (i.e., the 
proximo-distal VOI edges) was set to 3.6 mm apart, so as to encompass all the drill holes and 
avoid inclusion of bone outside the defect area. For intact femurs, the VOI proximo-distal 
boundaries were selected by simultaneously viewing all three orthogonal planes, and 
approximately covered the mid-trochlear area above the femoral growth plate scar (Figure 5.2 
Ciii).  
Then, the top of these 2D ROIs was fixed to a reference point that was set to be the center of the 
trochlea and the lowest point of the trochlear curvature (see yellow triangle, Figure 5.3A, E and 
I). To faithfully cover the defect region along the proximo-distal curvature of the trochlea, the 
proximal and distal 2D ROIs were re-pasted from their starting end continuing until the middle of 
the defect, keeping the top aligned with the reference point. Depending on the proximo-distal 
curvature of the trochlea, the 2D ROI was re-pasted within the VOI from 8 to 14 times. On intact 
trochlea, nodes at the curved surface were also adjusted as necessary to fit the slight change in 
curvature to fit with trochlear ridges.   
Step 4: Verify that the VOI is congruent with the bone surface 
Once the 2D ROI size was established, placed at the reference point, adapted to the surface and 
positioned so as to ensure that the 3D VOI fell precisely inside the correct defect area, we then 
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verified that the adapted contours of the new interpolated 3D VOI fit precisely with the trochlear 
surface by scrolling through the entire data set with interpolated ROIs (interpolation function in 
CTAnalyser). As this method is a semi-automated slice-by-slice hand contouring approach, by 
reviewing the newly created 3D model on binary images, it was easily verified whether the 
adapted contours of the 3D model fit with the trochlea surface and re-adjusted if needed. Then all 
the interpolated 2D ROIs forming a 3D VOI were analyzed using CTAnalyser software and 
virtual solid 3D models were obtained (Figure 5.4). Answering each requirement summarized in 
Tableau 5-3 would lead to an appropriate surface-adapted 3D bone analysis. 
 
Tableau 5-3 Requirements associated with step-wise procedure. 
Requirement Aim 
Re-orient the sample to have the 
trochlea in a horizontal position. 
To easily and specifically adapt the ROI to 
curvature of the trochlear groove surface and 
make accurate measurements 90° from surface. 
Determine VOI dimensions: 
Size (length, width, depth)  
and  
Position (x, y, z boundaries).  
Maximum dimensions must be similar to the 
original defect. 
VOI must be positioned above the femoral 
epiphyseal growth plate bone scar to avoid any 
overlapping or inclusion of fatty marrow space. 
Determine a reference point along 
the axial plane. 
To ensure proper alignment and registration 
from one 2D ROI to another, to generate 
comparably-oriented VOIs across all study 
samples. 
Draw 2D polygons on axial 
(transverse) planes image data set. 
To more simply and specifically adapt the ROI 
to curved trochlear surface. 
Adjust the adapted surface of the 2D 
ROI to fit the curved trochlear shape 
along its surface width and length. 





Modified procedure to generate an adapted 3D VOI in curved trochlear samples with a 
surgical defect.  
In femur samples containing a debrided and drilled defect, the subchondral plate had been 
removed by debridement (Figure 5.3C, G, K), thus removing the location of the reference point 
indicated by a yellow triangle in Figure 5.3A, E, I. Therefore, to generate a VOI in the defect 
area, two adapted surface 2D ROIs were first created outside the defect area in the flanking 
proximal and distal regions (to account for slight proximal vs distal differences). The two 2D 
ROIs were first pasted at their starting end and both re-pasted toward the middle to cover the 
whole defect area. Each 2D ROI (RAS or C-RAS) was carefully aligned with the top of the 
native flanking bone present on the edges of the defect (Figure 5.3G, K) to best approximate 
trochlear curvature. The 3D VOI was obtained after interpolation of all of the 8 to 14 ROIs pasted 
in the defect area. The resulting VOI gave rise to a virtual curved surface that was intended to 
best mimic the original intact trochlea, and which also excluded void volumes above the trochlea. 
Statistical analysis 
The Student t-test was used to analyze differences between bone parameters obtained using 




Simple rectangular geometric VOI shapes lacking an adapted surface are not covering all 
the bone in a curved surface bone tissue.  
In intact femurs, subchondral bone was analyzed using simple rectangular geometric VOIs 
(Figure 5.4B, D) versus the 3D RAS VOI model (Figure 5.4E). Compared to the 3D RAS VOI 
model, simple geometric VOIs quantified a bone volume (BV) of about 8.21 mm3 versus 10.87 
mm
3 (Figure 5.4A) and a tissue volume (TV) of 12.7 mm3 versus 15.3 mm3 (Figure 5.4B). These 
simple rectangular VOIs without an adapted surface were missing around 24% BV and 17% TV, 
compared to the 3D RAS VOI model, which resulted in a 9.4% lower BV/TV in the target tissue 
using the simple rectangular VOI. This represents a significant loss in representation of the 





Figure 5.4 Four 3D subchondral VOI models (grey structures) from the trochlea of an intact 
rabbit knee, in a region covering the cartilage defect site. Structures A and C (white translucent) 
show the bone volume omitted from the VOI created by interpolating only two 2D rectangle 
ROIs (flat 3D rectangle) (B) or 8 to 14 2D rectangle ROIs positioned at the reference point 
(yellow curved line) to follow the bone surface curvature along the proximo-distal axis (curved 
3D rectangle) (D, blue curved arrows). (E) Shows the VOI of a rectangular based adapted-surface 
(RAS) 3D model, 1 mm deep from the reference point (yellow triangle).  (F-H) Show the thin 
curved rectangular based adapted-surface (C-RAS) 3D model which encompasses the entire 
surgical site surface area and 250 µm thick. The C-RAS 3D model was positioned at the 
reference point at the surface (top-bone region, F), at 500 µm (mid-bone region, G) and 1000 µm 
(deep-bone region, H) from reference point. The yellow curved line in (D, E, F) represents where 





Debridement and drilling surgical procedures remove significant amounts of bone, mainly 
within the subchondral bone plate. 
The 3D RAS model showed that a substantial amount of bone was removed by debridement and 
drilling; only 31% of the original subchondral bone 1 mm below the defect remained (22.3 ± 
4.5% vs 71.3 ± 10.6% BV/TV, Figure 5.5C), but these data did not indicate whether the bone 
plate was more damaged than the trabecular bone. Using the 3D 250 µm C-RAS model, however, 
we observed that most bone removed from debridement and drilling came from removal of the 
calcified cartilage and bone plate, since the percentage of bone removed from the top, mid, and 




Figure 5.5 Distinct VOIs yield significantly different bone features in subchondral defect 
zone.(A-B) Differences in bone volume (BV) and tissue volume (TV) measured in intact femurs 
with simple 3D geometric shapes: flat 3D rectangle (white columns) and curved 3D rectangle 
(gray columns) (see shapes B and D in Fig. 5.4.1), compared to 3D RAS model (black columns, 
shape E Fig. 5.4.1). Graphs (A-B), use the same legend. (C-D) % BV/TV of intact knees (N=8) 
and defect knees (N=6) was quantified using (C) the 3D RAS model and (D) 3D 250 µm C-RAS 
model at 3 depth levels below the trochlear surface. (E-F) Intact knees BMD values from (E) 3D 
RAS model and (F) 3D 250 µm C-RAS model within VOI at 3 different depths below trochlear 
surface. Data is shown as the average ± standard deviation. *P<0.05, ** P<0.0001, *** 
P<0.00005 (Student’s t test). 
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Bone analysis at different depths below intact knee trochlea reveals significant differences 
in subchondral bone properties. 
As expected, 3D C-RAS model analyses of intact femurs revealed significant differences, 
between the top (calcified cartilage and dense subchondral bone plate) and mid-bone regions 
(porous trabecular bone, Tableau 5-4). Interestingly, bone parameters of the deep-bone region 
(1000 µm below the surface) also showed significant differences compared to the mid-bone 
region (Tableau 5-4), even though both of these regions are considered to be within the same 
subchondral trabecular bone region. In general, 3D analyses revealed a very dense bone structure 
at the surface, and a trabecular structure becoming less thick and more separated as it radiated 
from the bone plate toward the marrow. This was shown by a quantitative decrease in bone 
volume (BV/TV %) and closed porosity, and an increase in bone surface area (BS-iS/TV) at the 




Tableau 5-4 Average, (STDV) of 3D bone parameters obtained from 250 µm C-RAS VOI at different depths in intact knees (N=8). 
† For trabecular pattern factor, trabecular thickness and trabecular separation values within the top C-RAS region analyzed are not 
representative of real trabeculae as no trabeculae are found in the dense bone plate, therefore the automated software measurements 
refer to bone structures and not trabeculae per se.














top to deep zone  
Percent bone volume BV/TV (%) 96.19 (3.90) 66.14 (15.1) 0.0001 51.34 (10.64) 0.0398  
Bone surface / volume ratio (BS-i.S)/BV (1/mm) 3.92 (2.45) 12.59(4.67) 0.0003 17.44 (4.03) 0.0446  
Bone surface density (BS-i.S)/TV (1/mm) 3.69 (2.10) 7.81 (1.15) 0.0002 8.61 (0.84) 0.1359  
Trabecular pattern factor Tb.Pf (1/mm) -10.74 (5.36) (N/A) -2.71 (6.92) 0.0213 2.12 (2.92) 0.0901  
Structure model index SMI -4.31 (1.84) -0.14 (1.7) 0.0003 1.09 (0.41) 0.0661  
Trabecular thickness Tb.Th (mm) 0.20 (0.02) (N/A) 0.16 (0.02) 0.0034 0.15 (0.02) 0.1091  
Trabecular number Tb.N (1/mm) 4.89 (0.48) (N/A) 4.07 (0.71) 0.0162 3.50 (0.39) 0.0685  
Trabecular separation Tb.Sp (mm) 0.05 (0.01) (N/A) 0.15 (0.03) 0.0000 0.17 (0.02) 0.0820  
Number of objects Obj.N 9.38 (6.25) 80.0 (11.66) 0.0000 154.0 (52.9) 0.0017  
Closed porosity (percent) Po(cl) (%) 0.46 (0.22) 0.20 (0.26) 0.0486 0.05 (0.03) 0.1303  
Open porosity (percent) Po(op) % 3.37 (3.91) 33.70(15.28) 0.0001 48.63 (10.65) 0.0397  
Total porosity (percent) Po(tot) (%) 3.81 (3.90) 33.86(15.10) 0.0001 48.66 (10.64) 0.0398  
Connectivity density Conn.Dn (1/mm3) 31.11 (30.8) 77.1 (19.62) 0.0031 91.51 (36.59) 0.3432  
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Note that SMI quantifies the plate versus the rod characteristics of trabecular bone; typical values 
range from 0 (plate-like shape trabeculae) to 3 (rod-like shape trabeculae). Negative SMI values 
are also possible when the surfaces become more concave, as in regions of bone containing a 
prevalence of enclosed cavities with relative BV/TV% value being above 50% (Skyscan CTAn 
manual) (Mocsai et al., 2004) such as high-density subchondral bone plate region analyzed with 
top C-RAS model (SMI = -4.31 ± 1.84). The deep-bone region (SMI = 1.09 + 0.41) was more 
plate-like in shape as well as the mid-bone region (SMI = -0.14 + 1.7), but in this case, SMI 
calculation in the mid-bone region, is again influenced by the BV/TV% value of 66.1% (i.e. 
>50%). To summarize, these C-RAS VOI data showed that the subchondral bone immediately 
below articular cartilage was comprised of 96 % BV/TV dense bone with low porosity and 
connectivity density, which progressively increased towards plate-like bone structure with 51 % 
BV/TV, at 1 mm below the surface. BMD of intact trochlea using the 3D RAS model was close 
to 1 g/cm3, which was approximately the average of the 3 levels analyzed in the 3D C-RAS 
model (Figure 5.5E). By comparison, BMD values from 3D C-RAS model were significantly 
different when comparing the bone at the top vs mid-bone region, and showed a slightly 
decreased value between the bone regions analyzed at the deep vs mid-bone region (Figure 
5.5F). With the 3D C-RAS model, BMD values were correlated to bone volume fraction (BV/TV 
%) and diminished with the deeper region analyzed (Figure 5.6). To summarize, the 3D C-RAS 
model quantified subregional differences in the subchondral bone and bone volume and BMD 





Figure 5.6 BV/TV% vs BMD obtained from the C-RAS model at different depths (top, mid, 
deep) below intact trochlear surface. Data are represented as the average value of N=8 samples. 
 
The intact knee trabecular thickness graph distribution clearly showed different profiles for the 
top-bone region VOI (calcified cartilage and subchondral bone plate) versus the mid- and deep-
bone regions. The top-bone region showed an eccentric curve with a mode at 242 µm versus 
similar and normal distributions for the two other VOI (mid and deep) with a peak trabecular 
thickness around 150 µm (Figure 5.7A). The trabecular separation graph distribution also 
showed for the top-bone region VOI an eccentric curve for the top VOI (40 µm) versus a broad 
non-specific range for the mid- and deep-bone regions (Figure 5.7B). Note that thickness and 
separation distribution profiles for the top C-RAS VOI refers to the subchondral bone plate 




Figure 5.7 Averaged distribution curves for trabecular thickness (Tb.Th, mm) (A) and trabecular 
separation (Tb.Sp, mm) (B) in intact knee trochlea with VOI positioned at surface (Top, thick 
black line), VOI 500 µm below surface (Mid, plain black line) and VOI 1000 µm below surface 
(Deep, dotted black line). Note that the top C-RAS VOI includes calcified cartilage layer and 
does not contain trabeculae, the automated software measurements refer to bone structures, 






In this study, we report on the development of two new VOI models (RAS, C-RAS) to 
specifically quantify subchondral bone below curved articular surfaces. The RAS model was 
useful in determining the quantity of bone removed by debridement and drilling up to 1 mm 
below the surgical site, but generated average values for clearly distinct bone subregions. To 
address this limitation we developed the C-RAS model, which gave discrete 3D bone values at 
precise subchondral bone regions. The specific depths chosen (top, mid, deep) were motivated by 
our observation that depth-dependent differences in repair are seen at these levels after 6.5 
months of repair (Marchand et al, Trans ORS 2010, manuscript in preparation). Note that both 
the 3D RAS and C-RAS models positioned at the top surface included the calcified cartilage 
layer (see Figure 5.3F, J). The calcified layer present in the top C-RAS model partly explains 
the relatively higher BMD value measured (see top C-RAS Figure 5.5F). In defect samples, the 
very low BV/TV% value obtained from the top 3D C-RAS model clearly shows the complete 
removal of the CC layer from surgical debridement (see Figure 5.5E, F, H), which is a 
recommended aim of marrow stimulation procedures since it can lead to a higher tissue volume 
(Shamis, Bramlage, Gabel, & Weisbrode, 1989) and better integration of marrow-derived 
cartilage repair tissue (Frisbie et al., 2006; Hoemann, et al., 2007).  
Bone parameters obtained from intact trochlea using the adapted surface VOI models developed 
here may only approximate those of other rabbit bone micro-CT studies, as the VOI used is not 
the same. For example, BMD taken in mature male rabbit femur condyles was also observed to 
decrease with increasing distance from the articular surface (Bouchgua et al., 2009), in 
agreement with our C-RAS trochlear measures. The range of BMD found in that study (8.0 ± 0.5 
month old rabbits) at both 1 mm and 2 mm deep (600 – 700 mg/ml, data from 2D oval ROI) were 
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similar but slightly higher than the 580 – 969 mg/cm3 BMD range we measured at 1 mm deep 
using the 3D C-RAS VOI in 9 to >12 month old female rabbits. Moreover, an in vivo micro-CT 
rabbit study using a cube VOI (Voor, et al., 2008) obtained bone parameters of BV/TV% (40.8 – 
50.1 %), Tb.Th (158 - 186 µm), Tb.Sp (179 - 233 µm) which are comparable with our 1 mm 
deep 3D C-RAS model range values, BV/TV% (36 – 64 %), Tb.Th (123 – 177 µm), Tb.Sp (149 
– 201 µm). In addition to VOI size and position being different, here the lower values we 
observed might also partly be explained by use of only two and 6 months old female rabbits by 
others. 6-month rabbits are considered skeletally mature but their femurs still contain growth 
plates, as closure of all physes is considered to be reached 8 months after birth (Hunziker, 
Kapfinger, & Geiss, 2007).  
A caveat in 3D micro-CT analyses resides in the precise VOI and bone region analyzed, which is 
typically different from study to study. In general, the differences in rabbit femoral bone 
parameters measured between our study and others can be explained by differences in the region 
covered by the VOI, the depths chosen, the position at which the VOI was placed, and the rabbit 
age. Furthermore, the chosen cross-section min/max values (for reconstruction) and thresholding 
values (for bone analysis) are also an issue through all micro-CT studies due to the subjective 
nature of their determination. It has been shown that a variation of 0.5% in threshold resulted in a 
5% difference in BV/TV, for regions of low-density bone (Hara, Tanck, Homminga, & Huiskes, 
2002). From study to study, taking into consideration the different 3D models and animal age, it 
could be argued that only the range of values can be compared and not specific averages (from 
similar bone regions analyzed in a particular species). 
Our interest in developing adapted surface models was to ensure that analyses were not biased by 
including voids above the trochlea, or missing bone regions, or including other bone structures 
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(growth plate scar). The 3D C-RAS model follows the natural bone curvature thereby providing 
very specific subchondral bone structural characteristics. 3D RAS and C-RAS models thickness 
can easily be modified to address other analytical aims, and provided the new 3D model answers 
each requirement determined in our study (Table 3), it will lead to an appropriate adapted surface 
3D bone analysis. These two 3D models can also be applied to different types of defects with 
curved bone surfaces. For example, a common defect used to study large osteochondral lesions in 
rabbits is the creation of a large, drilled, single cylinder hole through the condyle or the trochlear 
surface (Maehara, et al., 2010; Qiu, Shahgaldi, Revell, & Heatley, 2003; Shapiro, Koide, & 
Glimcher, 1993). To analyze bone within this defect model, the 3D VOI could then be a cylinder 
based adapted-surface (CAS) to encompass the entire defect or a curved cylinder based adapted-
surface (C-CAS) to cover specific bone regions. 
 Our interest in developing the 3D RAS and C-RAS adapted surface models was to also better 
understand the bone repair processes and for evaluating bone in repair tissue. Future work will 
apply the models to evaluate mineralized repair tissue of microdrilled defects. 
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5.6 Conclusions 
Micro-CT is a powerful tool for bone structure characterization, but the VOIs chosen for the 
analysis must be carefully selected. Depending on the study objectives, VOIs can be designed to 
be all-encompassing with respect to the defect, or to cover anatomically specific regions. Adapted 
surface 3D models are superior to simple geometric VOI shapes for quantifying curved 
subchondral bone features, as they avoid including or excluding regions leading to bias and 
follow natural curved surfaces. In this study, the 3D C-RAS model was better at capturing 
subchondral bone structural differences as the VOI fits within a specific bone region and has 
depth-dependent adapted VOIs. The adapted surface VOIs developed here could be easily 
modified for use in other cartilage or bone repair models. 
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Objective. This study analyzed the long-term cartilage and 3D subchondral bone repair of drilled 
defects treated with chitosan glycerol-phosphate(GP)/blood implant, with thrombin-accelerated 
solidification. The effect of microdrill hole diameter and density was also evaluated. 
Design. Bilateral full-thickness trochlear defects were generated in 11 skeletally mature rabbit 
knees and microdrilled with holes of 2 different diameters (6x0.5mm and 2x0.9mm). Defects 
were treated with chitosan-GP/blood and thrombin, or thrombin-alone (control). After 1 day 
(N=3) or 6.5 months of repair (N=8), defects were analyzed by histology, histomorphometry, and 
micro-computed tomography. Intact femurs (N=8) served as unoperated controls. 
Results. Implant-treated defects were resurfaced with ~15% more integrated cartilage repair 
tissue along the base of the cartilage-bone interface than thrombin-alone controls (p=0.02). 
Treated repair tissue showed higher structural integrity, retained more glycosaminoglycan 
through the entire defect (p=0.0004), and exhibited more intense collagen type II staining over 
the smaller drill holes (p=0.02). Hole diameter had no specific effect on cartilage repair. The 
subchondral bone plate was regenerated in all defects, but it was significantly more 
porous, incompletely mineralized, and slightly irregular compared to intact knees. All repaired 
defects showed subchondral bone plate thickening outside the defect area. Control defect bone 
contained more residual drill holes and thicker trabeculae. Low osteoclast numbers suggested that 
bone was no longer remodeling at 6.5 months post-drilling. 
Conclusions. Debridement and drilling can lead to long-term subchondral bone changes outside 
a cartilage defect. Chitosan implants solidified with thrombin generated a more hyaline and 




Marrow stimulation procedures, such as drilling and microfracture, are frequently used as a first-
line treatment for the repair of articular cartilage lesions of the knee (Insall, 1967; Mithoefer et 
al., 2006; Steadman, Rodkey, & Rodrigo, 2001). The main goal of such procedures is the 
formation of a blood clot within the lesion, with blood originating from marrow to provide an 
enriched environment for tissue regeneration (Steadman, Rodkey, Singleton, & Briggs, 1997). 
However, the blood clot is fragile and prone to detaching from the lesion due to its natural 
retraction mechanisms (Hoemann et al., 2007; Morgenstern, Ruf, & Patscheke, 1990). 
Furthermore, the repair tissue is often reported to be fibrous or fibrocartilaginous with suboptimal 
biomechanical properties and durability (Knutsen et al., 2004; Shamis, Bramlage, Gabel, & 
Weisbrode, 1989; Shapiro, Koide, & Glimcher, 1993). To stabilize the blood clot in the cartilage 
lesion, our laboratory has developed a hybrid implant composed of chitosan-GP/blood (Chevrier, 
Hoemann, Sun, & Buschmann, 2007; Hoemann et al., 2005; Hoemann, et al., 2007; Shive et al., 
2006), which allows normal clot formation, impedes its retraction (Hoemann, et al., 2007), and 
protects the clot from early lysis (Marchand, Rivard, Sun, & Hoemann, 2009). The synergy of the 
proximity to marrow elements environment combined with a stabilized blood clot implant leads 
to a more hyaline and integrated cartilage repair tissue in drilled defects treated with chitosan-
GP/blood implant in sheep (Hoemann, et al., 2005) and rabbit (Chen et al., 2010; Chevrier, et al., 
2007; Hoemann et al., 2010; Hoemann, et al., 2007). In rabbits, acute defects treated with 
chitosan implants enhanced recruitment of neutrophils, alternately activated macrophages 
(Hoemann, et al., 2010), marrow-derived stromal cells (Chevrier, et al., 2007) and osteoclasts 
(Chen, et al., 2010) compared to control defects. After two months repair, these cells were 
replaced with a more hyaline repair cartilage integrated with porous subchondral bone compared 
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to repair tissue formed by drilling alone. Furthermore, the application of thrombin to the defect 
surface accelerated the in situ implant solidification before closure of the surgical site (Marchand, 
et al., 2009). Since current clinical use of chitosan-GP/blood implants requires 15 minutes for 
solidification (Shive, et al., 2006), the use of thrombin could therefore be beneficial for 
minimizing surgical time. 
Using micro-computed tomography (micro-CT), we recently showed in a skeletally mature rabbit 
model that the surgical debridement of the calcified layer followed by microdrilling removed a 
considerable quantity of subchondral bone plate (Marchand, Chen, Buschmann, & Hoemann, 
2010). Consequently, marrow-stimulation procedures should also be considered as initiating a 
bone repair response in addition to a cartilage repair response, where the durability of the 
cartilage repair tissue relies on adequate subchondral bone repair architecture. Indeed, it was 
shown in a osteochondral defect on the condyle that the presence of an advanced and irregular 
subchondral bone plate was associated with degradation of the repaired articular cartilage (Qiu, 
Shahgaldi, Revell, & Heatley, 2003). Thus, the evaluation of bone quality is becoming 
increasingly important and is defined by bone strength, which is related to bone volume, 
microarchitecture, degree of mineralization and bone remodeling (Friedman, 2006). 
We previously reported 2-month repair characteristics of drilled defects treated with chitosan-
GP/blood implant in a skeletally mature rabbit model (Chen, et al., 2010; Chevrier, et al., 2007; 
Hoemann, et al., 2010; Hoemann, et al., 2007), but the long-term stability of the cartilage repair 
tissue and underlying bone structure has yet to be examined. The principle aim of this study was 
to evaluate the long-term quality of cartilage and bone repair tissue elicited after 6.5 months of 
repair in microdrilled cartilage defects treated with thrombin-solidified chitosan-GP/blood 
implants compared to thrombin-alone. The second aim was to determine whether 6 smaller-
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diameter versus 2 larger-diameter holes influenced marrow-derived cartilage repair in treated and 
control defects after 6.5 months in vivo. Cartilage repair was evaluated through and between the 
drill holes by histology, while bone repair quality below the debrided area was evaluated using 
3D micro-CT models. Repair bone was also compared with acute defects and intact knees of age-




In vivo articular cartilage repair using bone marrow stimulation 
All animal experimentation was carried out with protocols approved by the University of 
Montreal Animal Division. Skeletally mature New Zealand White rabbits (N=11) were subjected 
to small knee arthrotomies to create bilateral 3.5 x 4.5 mm full-thickness articular cartilage 
defects debrided into the calcified layer. Defects were then microdrilled with two distal 0.9 mm 
diameter holes and six proximal 0.5 mm diameter holes (Marchand, et al., 2009). Alternating 
right and left defects were treated with 3 µL purified human thrombin (tissue culture-grade, 
Sigma-Aldrich, Oakville, Canada) (Marchand, et al., 2009) followed by 1 hanging drop (~25 µL) 
of sterile chitosan-GP/blood implant, using qualified medical-grade (BST-CarGel®, chitosan lots 
CG3020607B, CG3020612A, and GP lot CG5790606A, BioSyntech, Laval, QC, for 6.5 month 
repair) or research-grade chitosan-GP containing rhodamine isothiocyanate (RITC)-chitosan 
fluorescent tracer (Chen, et al., 2010) for 1 day repair (see Tableau 6-1). Contralateral control 
defects were treated with 3 L thrombin-alone, as described previously (Chen, et al., 2010; 
Marchand, et al., 2009). Knees were closed in layers using prolene non-resorbable sutures. 
Animals were allowed immediate unrestricted post-operative activity in cages. Femurs ends were 
collected 10 minutes after euthanasia by sodium pentobarbital intravenous injection under 
anesthesia. Intact femurs from skeletally mature rabbits (9-12 months, N=4) were used as 
controls. Distal femoral ends of rabbit knees were fixed as described in Tableau 6-1, trimmed of 
















and number of femurs  
 
Fixation solution and storage 
time prior to 
micro-CT scanning 
--- 9 2F -- 110 days 3 








Control: Thrombin 1 (N=3) 
Treated: Thrombin1 + RITC-chitosan-GP/blood (N=3) 
 
 










4F + 4M 
 
Control: Thrombin 2 (N=8) 
Treated: Thrombin 2 + chitosan-GP/blood (N=8) 
 
17 days 4 
F = female; M=male; 1 100 U/mL; 2 45 U/mL; 3 80% ethanol, 4 4% paraformaldehyde, 1% glutaraldehyde, 100 mM cacodylate pH 7.3 
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Histoprocessing, histostaining, immunohistochemistry and TRAP staining 
Defect samples were decalcified in ethylene diamine tetraacetic acid (EDTA)/0.1% 
paraformaldehyde (up to 4 months, 4°C), trimmed transversely in half, equilibrated in sucrose 
and embedded in OCT. Transverse 10 µm thick cryosections were collected using the CryoJane 
tape system (Instrumedics, Richmond, USA) (in order to keep the marrow tissue as much as 
possible when cryosectionning our sample) at three different levels: through 3 proximal 0.5 mm 
diameter drill holes, (the 3 hole row closer to middle part of the defect) (3H), between the distal 
and proximal microdrill holes (BH), and through the 2 distal 0.9 mm diameter drill holes (2H). 
Levels were determined according to measurements estimated on photos from surgery and 
necropsy after decalcification and trimming. Cryosections from all 3 levels were stained with 
Safranin O/fast green/iron hematoxylin and immunostained for collagen type II (anti-collagen 
type II (clone II-II6B3, DHSB, Iowa), as previously described (Chen, et al., 2010; Chevrier, 
Rossomacha, Buschmann, & Hoemann, 2005). Sections through the distal holes were 
enzymatically stained for Tartrate-resistant acid phosphatase (TRAP) to identify osteoclasts 
(Chen, et al., 2010).  
Quantitative histomorphometry, histological scoring 
Quantitative histomorphometry measurements were performed by one blinded observer (C.M.). 
Percent detached and integrated repair was determined by line measurements as described 
(Hoemann, et al., 2007) using Northern Eclipse software (Empix, Mississauga, ON, Canada) and 
Safranin O-stained sections (2H, BH, and 6H). Soft repair tissue cross-sectional area above the 
projected tidemark, as well as percent safranin O- and collagen type II-positive repair tissue were 
obtained with an in-house procedure (using ImageJ and Matlab); for each stain, positively-stained 
pixels for all the samples were determined by using a single set of threshold limits of the Hue-
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Saturation-Value (HSV) colorspace. O’Driscoll histological scoring (O'Driscoll, Keeley, & 
Salter, 1988b) with the modification of adding another 3-point value for subchondral bone health 
(0=cyst or fibrous tissue, 1=callus, 2=remodelling bone, 3=normal subchondral bone), was 
performed by a blinded observer (G.C.) on safranin O-stained sections at the 3 levels, verified 
with scores generated by a second blinded observer (C.M.) and the median score (range) 
reported.  
Micro-CT evaluation of bone repaired tissue  
Femur ends were micro-CT scanned (Skyscan model 1172, Skyscan, Belgium), reconstructed and 
the image stacks repositioned as previously described (Marchand, et al., 2010). Subchondral bone 
in all samples was analyzed using two distinct 3D volume of interest (VOI) models, which were 
previously developed to precisely quantify bone with curved surfaces (Marchand, et al., 2010). 
The rectangle adapted surface (RAS) model consisted in a 3.5 mm wide rectangle precisely 
adapted at the top to the slightly irregular defect surface, 1 mm deep, and 3.6 mm in length along 
the proximo-distal axis. The curved rectangle adapted surface (C-RAS) model had the same 
width and length, except that the rectangle was only 250 µm deep, and the top and bottom of the 
rectangle were adapted to the curvature of the flanking native trochlear surface.  The C-RAS 
model was used to analyze bone within a specific anatomical region including the bone plate at 
the defect surface (top zone), and the trabecular bone 0.5 mm (mid-zone) and 1 mm below the 
surface (deep-zone; for details see below, Fig. 6).  
Identifying residual drill holes  
Using DataViewer software (Skyscan), each (reconstructed and re-positioned) data set was 
carefully viewed in the 3 orthogonal planes to identify any residual drilled holes according to the 
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following characteristics: 1. Hole positions needed to match the original drill hole positions (size, 
position, space within the next hole or the edge defect) according to surgical photos. 2. Holes 
needed to be seen through a minimal consecutive depth, ( 100 µm) and be seen through the 
three view planes to be confirmed. Each identified residual hole was given a score of 1, with a 
maximum of 8 detected holes per defect.  
Statistical methods 
The General Linear Model (GLM, Statistica version 6.1, StatSoft, Tulsa, OK, USA) was used to 
test the effect of treatment and level in the defect (2H, BH, 6H) on cartilage repair (% Col2, % 
SafO, tissue integration, detached repair; LSD post-hoc analysis for univariate effects). GLM 
with repeated measures (6-hole and 2-hole) was used to analyze the effect of long-term repair on 
bone plate thickness (N=16) versus age-matched intact femurs (N=8) and acute defects (N=6). 
The difference between intact (N=8) and repaired bone (control and treated, N=16) for 
subchondral BV/TV% and BMD (3D RAS and C-RAS VOI) was analyzed using the GLM. The 
Mann-Whitney U non-parametric test (Statistica) was used to evaluate the effect of treatment on 
O’Driscoll histological scores at each of the 3 different levels in the defect, and P exact values 
P<0.05 considered significant. The Student t-test was used to analyze differences in superficial 






All defects were debrided into the calcified layer and at times into the subchondral bone as 
punctuate bleeding was sometimes observed from the debrided bone (Figure 6.1A). With 
thrombin, implants solidified in situ on average within 3 minutes of application (Marchand, et al., 
2009) (Figure 6.1B). At day 1, all defects were homogeneously covered with a blood clot or 
implant over the entire defect area (Figure 6.1C-D). Implants were contiguous with bone 
marrow-derived clot filling the drill holes (Figure 6.1E-G).  
 
Figure 6.1 Macroscopic defect appearance. Acute defects at surgery (A-B) were filled with a 
bone-derived blood clot (C, control), or implant (D-E) at 1 day post-operative. Panels A-E show 
a top view. F & G show a transverse view of implant-treated defects, decalcified and trimmed 




At necropsy after 6.5 months, some defects were incompletely resurfaced with white patches or 
white tufts over the drill holes, or filled with an inhomogeneous opaque white repair tissue 
corresponding to fibrous or fibrocartilage tissue (8 control and 4 treated, Figure 6.2A-J). The 
remaining 4 treated defects were homogeneously covered with a glassy repair tissue with visible 
blood vessels underneath, the best of which corresponded to a thin, hyaline-like repair (Figure 
6.2K-O). Osteophytes not present at surgery were observed with a distinct “ball” shape in some 
control and treated femurs along the trochlear ridges (see black arrow, Figure 6.2A), notably 




Figure 6.2 Three types of repair tissue were observed covering the defect. Representative defects are shown after 6.5 months of repair 
and corresponding histology in sections through the 3 small drill holes: white tufts (A, B) containing fibrocartilage (C, D); 
inhomogeneous white repair tissue (F, G), containing fibrous cartilage (H, I); and homogeneous glassy repair tissue (K, L), containing 
hyaline-like repair (M, N) specific to half of the treated defects. Micro-CT images (E, J, O) are from a matching area of the adjacent 
panel. Thick black arrows (A): osteophytes. Thin black arrows (C-D): tufts growing from the 3 drilled holes. + (H, I, J): 3 residual 
holes.  
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Histologic study of cartilage repair 
After 6.5 months repair, a tidemark was observed where new cartilage repair tissue (fibro-
cartilage or hyaline-like) was integrated with the subchondral bone. The calcified cartilage layer 
when present was very thin and irregular (~10-60 µm) compared to the calcified layer of intact 
(i.e., unoperated) knees (100 µm) (Frisbie, Cross, & McIlwraith, 2006).  
Along the base of the defect, treated defects were resurfaced through and between the drill holes 
with ~15% more cartilage repair tissue integrated to subchondral bone compared to controls 
(p=0.021, blue dots, Figure 6.3B). In control defects only, neo-cartilage tissue was often 
observed sprouting from the holes and expanding over adjacent bone without significant adhesion 
(p=0.0078, black squares, Figure 6.3A, and C-D), an observation also made in other studies 
(Chen, et al., 2010; Hoemann, et al., 2007; Mitchell & Shepard, 1976; O'Driscoll, Keeley, & 




Figure 6.3 Repair tissue integration at 6.5 post-op was improved by treatment. Treated defects 
showed less detached repair tissue than control defects (black square dots, B vs A, respectively) 
and more integrated repair (blue round dots, B vs A, respectively). Panels (C, D) are a 
representative control sample with detached tissue. Panels (E, F) are a representative treated 
sample with excellent cartilage-bone integration (SafO stained). Data show the mean ± 95% 
confidence intervals of the 3 levels: 3H, BH and 2H (N=8 each levels). Significant differences 
due to treatment: * p = 0.021, ** p = 0.0078, were analyzed using the General Linear Model 
(GLM), where all 3 levels were simultaneously analyzed with treatment as a predictor. 
Cartilage repair tissue was significantly more hyaline in treated over controls throughout the three 
levels analyzed as reflected by greater strong safranin O stain (Figure 6.4A), and higher strong 
collagen type 2 staining above the smaller drill holes (black bars, Figure 6.4B). Repair tissue 
cross-sectional area was similar in treated and control defects (~0.35 – 0.50 mm2, data not 
shown). O’Driscoll histological scoring showed that treated repair tissue had better structural 
integrity than control tissue through all the levels analyzed, better surface regularity through the 
two distal larger holes, and higher overall scores between the holes and through the proximal 
smaller holes (Tableau 6-2). Over the small proximal holes, treated repair had a higher 
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chondrocyte cellular morphology than controls (Tableau 6-2), consistent with the significantly 
more intense collagen type 2 and safranin O staining in this area (Figure 6.4A,B).  
 
Figure 6.4 Cartilage repair tissues after 6.5 months of repair showed a treatment-dependent 
strong percent Safranin O (A) and strong percent collagen type II immunostain (B). Data show 
the mean ± 95% confidence intervals (N=8). Significant differences due to treatment (*p=0.014, 
***p=0.00043) were analyzed using the General Linear Model (GLM), where all 3 levels were 








Exact p values : * p < 0.05, ** p < 0.01, † p < 0.005  
 
6.5 months repaired trochlear defect section (n=8) 
 Over 3 holes (proximal, 0.5 mm Ø)  Between drill holes  Over 2 holes (distal, 0.9 mm Ø) 
 Control Treated Control Treated Control Treated 
I  Chondrocytes cell morphology (0-4) 2 (1-3) 3.5 (1-4)*  2.5 (0-3) 3.5 (1-4)  2 (0-3) 2.5 (1-4) 
II  Safranin O stain (0-3) 1 (0-2) 2 (0-3)  1 (0-2) 2.5 (0-3)  1 (0-2) 1 (0-3) 
III  Surface regularity (0-3) 1 (0-2) 1.5 (1-3)  1 (0-2) 1 (0-3)  0.5 (0-1) 1.5 (0-3)* 
IV  Structural integrity (0-2) 1 (0-2) 2 (1-2)*  1 (0-1) 2 (1-2)**  0.5 (0-1) 2 (1-2)* 
V  Thickness (0-2) 1 (0-1) 1 (1-2)  1 (0-1) 1 (0-1)  1 (1) 1 (0-1) 
VI  Bonding with adjacent cartilage (0-2) 1 (0-1) 0 (0-1)  0 (0-1) 1 (0-1)  0 (0-1) 0 (0-1) 
VII  Normal cellularity (0-3) 1.5 (1-3) 2 (1-3)  2 (0-3) 2 (1-3)  2 (1-3) 2 (1-3) 
VIII  No chondrocyte clustering (0-2) 1.5 (1-2) 2 (1-2)  1 (0-2) 2 (1-2)*  1 (1-2) 1.5 (1-2) 
IX  Free from degeneration in adjacent cartilage (0-3) 2.3 (1-3) 2 (1.5-3)  2.5 (1.5-3) 2.5 (1.5-3)  2.5 (2.5-3) 2.3 (1.5-3) 
X  Subchondral bone health (0-3) 2.5 (0-3) 3 (2-3)  3 (0-3) 3 (3)  1.5 (0-3) 3 (3) 
Total score (maximum = 27) 13.7 (10-15.5) 18.9 (13.5-23.5) † 
 
12.6 (4.5-16.5) 16.9 (11.5-22.5) † 
 
13.9 (9.5-18.5) 19.3 (10-22) 
Tableau 6-2 Histological O’Driscoll scores. Median (range) 
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Micro-CT subchondral bone analysis 
After 6.5 months of repair, almost all drill holes from control and treated defects were repaired 
with mineralized tissue in the most superficial 250 m of the former bone plate. A close 
assessment of all 3D micro-CT images revealed more residual drill holes (p=0.054) in controls 
compared to treated defects (Figure 6.5A-C). Both smaller 0.5 mm and bigger 0.9 mm residual 
drill holes were detected, particularly in bone regions 500 and 1000 µm from the surface. 
Interestingly, a general subchondral bone plate thickening was detected after 6.5 months of repair 
in controls and treated trochleas in areas surrounding the defect, compared to intact knees and 
defect knees at 1-day post-op (p<0.0001, Figure 6.5D). Note that the bone plate thickness 




Figure 6.5 3D bone structural features after 6.5 months of repair. Residual drill holes were 
quantified in treated and control knees at 3 bone regions: TOP (0-250 µm), MID (500-750 µm) 
and DEEP (1000-1250 µm) (A). Residual holes viewed from a coronal view (dotted yellow 
circles, (B) and axial view (+ : 2 distal holes) (C). Trochlear subchondral bone plate thickness 
was measured in areas surrounding the defect in intact (N=8), defect (N=6) (1 day after surgery), 
control (N=8), and treated knees (N=8) (D). Data are presented as (A) mean ± 95% confidence 




In a curved subchondral bone 3D VOI encompassing the defect area and 1 mm deep (Figure 
6.6A), intact knees had a 71% bone volume fraction (BV/TV%) that was reduced to 22% by 
debridement and drilling (Marchand, et al., 2010), and increased to ~54% in treated and control 
defects after 6.5 months of repair (p<0.0001 vs day 1, Figure 6.6B). Repair bone attained ~63% 
bone volume fraction and ~75% of the native bone mineral density (BMD) of intact knees 
(Figure 6.6B,C). When the top, mid, and deeper trabecular zones were analyzed separately using 
a 250 µm thick 3D VOI (Figure 6.6D), similar BV/TV% and BMD values for all three regions 
were observed between control and treated knees, that were only 54% to 80% of the matching 
area analyzed in intact trochlea (Figure 6.6E,F). The top zone clearly showed the greatest bone 
regeneration when compared to repaired defect samples (see *, Figure 6.6E, TOP). 
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Figure 6.6 Quantification of 3D subchondral bone repair of drilled using 3D adapted-surface VOI models RAS (A-C) and C-
RAS (D-F). Bone volume fraction (BV/TV%) is shown for intact knees, acute defects (“defect knees”), control, and treated 
knees (B, E), while bone mineral density (BMD) is given for intact, control and treated knees (C, F) . Data are presented as 
mean ± standard deviation (N=8). (E) * p<0.0001, acute defect vs repair bone.  
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In the bone plate area (TOP bone-region, Figure 6.7A), repair bone in general was incompletely 
mineralized, as reflected by a high number of objects (Figure 6.7B) that were highly connected 
(Figure 6.7C) with a much higher open pore structure (Figure 6.7D), compared to intact knees. 
To summarize, debridement and drilling removed a significant volume of the superficial 250 µm 
of mineralized tissue that was incompletely regenerated in both control and treated defects.  
 
Figure 6.7 Bone parameters within the TOP bone region analyzed in intact, control and treated 




The bone trabecular architecture of the repaired bone (control and treated) showed a broad range 
of thinner trabecular structures compared to intact knees (Figure 6.8A-C). Note that for intact 
knees, the thickness distribution profile for the TOP bone-region actually refers to bone plus 
calcified cartilage thickness. Interestingly, when analyzed separately, 3 control defects with the 
worst drill hole repair score ( 50%) (Figure 6.8D) had thicker trabeculae than the other repaired 
defects (blue profile, Figure 6.8A-C,E). A similar and low TRAP+ osteoclast density was seen in 
sections through the larger drill holes in both treated and control defects (~0.04 TRAP+ 





Figure 6.8 Trabecular thickness distribution within 3 bone-regions indicated by left-hand panels. 
In panels A-C, intact knees profile: gray triangles; control knees profile: open squares; treated 
knees profile: black diamond; 3 control knees with the worst residual drill hole score: blue stars). 
Data are presented as mean (N=8). Panels D-E show 3D TOP, MID, DEEP bone-regions of (D) a 
control repair bone with many residual holes showing thicker trabecular structure, and (E) the 




Thrombin-solidified chitosan-GP/blood implants elicited a similar area of cartilage repair tissue 
from microdrilled defects as thrombin-alone, but better cartilage-bone integration, structural 
integrity, and hyaline matrix quality after 6.5 months of repair. These results are in line with 
previous studies with an earlier 2 month repair endpoint where the area of the cartilage repair 
tissue (~0.35 – 0.65 mm2) (Chen, et al., 2010; Hoemann, et al., 2007) was similar to the area of 
repair after 6.5 months in this study (~0.35 – 0.50 mm2). Also, at both 2 and 6.5 months of repair, 
treatment improved repair integration and histological scores for hyaline matrix compared to 
controls (Chen, et al., 2010; Hoemann, et al., 2007). By contrast, long-term repair produced a 
more intensely staining collagen type II repair in control and treated defects, although relative to 
2-month repair (Chen, et al., 2010; Hoemann, et al., 2007), control repair tissue showed GAG 
depletion and lower structural integrity at 6.5 months. The continuity of repair features in treated 
defects between 2 and 6.5 months supports the notion that chitosan-GP/blood implant augments 
the durability of the repair tissue elicited by drilling.  
Thrombin was initially added to the implant to accelerate the in situ solidification (Marchand, et 
al., 2009) and reduce the arthrotomy time. Thrombin is also known to exert many positive effects 
on different cells types implicated in wound healing (Bar-Shavit, Kahn, Fenton, & Wilner, 1983; 
Karp et al., 2005; Kirilak et al., 2006; Maragoudakis, Tsopanoglou, & Andriopoulou, 2002). 
However thrombin-treated control defects in this study produced a repair tissue with a similar 
morphology to repairing microdrilled defects without thrombin (Hoemann, et al., 2007), 
suggesting that thrombin alone had no positive effects on cartilage repair. Given the excessive 
levels of antithrombin in blood (Tanaka & Levy, 2007), we conclude that thrombin acted quickly, 
locally and directly on implant solidification. Our data also show that addition of thrombin to the 
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chitosan-GP/blood implant maintained the same higher quality cartilage repair tissue observed 
previously with implants without thrombin (Chevrier, et al., 2007; Hoemann, et al., 2005; 
Hoemann, et al., 2007).  
Repaired bone had a significantly different bone architecture compared to intact knees, mainly 
observed within the first 250 µm of the subchondral bone plate, where endochondral ossification 
is favoured (Chevrier, et al., 2007; Shapiro, et al., 1993). Superficial repair bone contained an 
irregular tidemark, thin calcified cartilage layer, and high open porosity, number of objects and 
connectivity density. Usually, a higher connectivity density is explained by a higher number of 
trabeculae. But in the case of repaired bone plate, the high connectivity density along with a high 
object number could be explained by many small mineralized structures fully isolated from other 
ones, such as mineralization foci observed in forming bone (Marks, Cielinski, & Sundquist, 
1996; Zimmermann, Wachtel, & Noppe, 1991) that have multiple projections with many 
connections. During the human bone repair process, once new bone has formed, its 
mineralization will quickly reach a level of 65-70%, but to fully mineralize it will take 6-12 
months or even more (Burr, 2004; Meunier & Boivin, 1997). The slow and gradual maturation of 
the mineral component during the secondary mineralization will lead to an increase in the amount 
of crystals and/or an augmentation of crystal size toward their maximum dimensions (Parfitt, 
1994). Here, we found that after 6.5 months repair, these mineralization foci had enlarged by 
further apposition, since a high connectivity density was measured, and also shows that the 
mineralization had not yet formed a dense and uniform mineralized network.  
While our micro-CT quantitative analyses of specific bone regions revealed few differences 
between control and treated defects at 6.5 months of repair. In rabbit cartilage repair studies by 
others, early differences in bone features between experimental groups were no longer present 
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after 6 months of repair (Nishitani et al., 2009; Shao, Hutmacher, Ho, Goh, & Lee, 2006). We 
detected a general thickening of the subchondral bone plate in the control and treated knees in the 
area surrounding the defect (Figure 6.5F), a phenomenon previously linked to osteoarthritis 
(Burr, 2004). Moreover, thicker trabeculae were observed, mainly in control defects that had a 
score of residual holes over 50% (Figure 6.8C). The mechanisms driving this repair response are 
unclear, although abnormal mechanical loading (Rath, Nam, Knobloch, Lannutti, & Agarwal, 
2008), and osteocyte-driven osteoblast activity and bone formation in response to mechanical 
load (Klein-Nulend, Bacabac, & Mullender, 2005; Lajeunesse, Hilal, Pelletier, & Martel-
Pelletier, 1999; Rath, et al., 2008) could be involved. The sudden presence of a defect in the 
trochlea, and drill holes that fail to repair, will lead to uneven load-sharing in the surrounding 
cartilage and subchondral compartment, which in turn could stimulate trabecular thickening. By 
comparison, chitosan-GP/blood implants were shown to stimulate a so-called “wound bloom” 
phase (Chen, et al., 2010), during which remodelling of the drill hole edge permits more cell 
influx to the drill hole and eliminates drilled hole boundaries - a phenomenon not observed in 
control knees (Chen, et al., 2010; Chevrier, et al., 2007). Differential stimulation of bone 
remodeling could explain the lower number of residual holes and higher cartilage repair 
integration in treated knees, and the persistence of drill holes and incomplete soft tissue 




Marrow stimulation in conjunction with thrombin-solidified chitosan-GP/blood implant elicited a 
coordinated osteochondral repair response that resurfaced the defect with a more hyaline and 
integrated tissue that remained stable for 6.5 months repair. By contrast, treatment of drill holes 
with thrombin-alone often resulted in trabecular thickening, persistence of residual holes, along 
with a poorly integrated and structurally inferior cartilage repair, especially over smaller drill 
holes. In situ-solidified chitosan implants have the potential to improve the clinical outcome of 
marrow stimulation, a first-line treatment for focal cartilage defects. 
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6.8 Supplementary Method  
Briefly, to obtain these VOI models, two rectangular regions of interest (ROI) were first created 
in the transverse plane outside the defect area in the flanking proximal and distal regions. The 
surface of each rectangle was modified to the U-shaped curvature of the trochlear groove. Next, 
the ROIs were re-pasted within the 3D image stack toward the middle to cover the whole defect 
area. Each 2D ROI was carefully aligned with the top of the native flanking bone present on the 
edges of the defect so that the VOI followed the natural trochlear curvature along the proximo-
distal axis. Because 6.5 month repair samples had an irregular trochlear bone surface in the defect 
area, the 3D RAS model had a top surface that was further adapted slice-by-slice, with manual 
intermovable “nodes”, to the newly reformed bone surface. The 3D VOIs in each specimen were 
generated by interpolating through all the 2D ROIs in the image stack, and bone parameters 
analysed using CTan software (Skyscan). Note that to obtain the true bone surface (BS) value 
within a given subchondral VOI, we subtracted a value termed “intersection surface” (i.S.). Bone 
mineral density was evaluated as previously described (Marchand, Chen, Buschmann, & 
Hoemann, 2010).  
 
Marchand, C., Chen, H., Buschmann, M. D., & Hoemann, C. D. (2010). Novel 3D volumes of 
interest with adapted surfaces for precisely quantifying rabbit trochlea subchondral bone 




CHAPITRE 7 DISCUSSION GÉNÉRALE 
Au tout début de ce projet de thèse, nous avons tout d’abord dû vérifier que l’idée novatrice 
d’ajouter des facteurs de coagulation à l’implant chitosane-GP/sang était réalisable au niveau in 
vitro avant d’enclencher des études in vivo puisque les mécanismes de solidification de l’implant 
étaient alors encore inconnus. Par ailleurs, nous ne savions pas si la présence du chitosane 
(charges positives) allait absorber et lier les facteurs de coagulation (charges négatives), ce qui 
aurait empêché ceux-ci d’agir en inhibant leurs effets. De plus, nous ne savions pas non plus si 
les facteurs de coagulation choisis (thrombine, facteur VIIa et facteur tissulaire (TF)), d’origine 
humaine, allaient pouvoir démontrer leur plein effet en présence de sang de lapin. Néanmoins, 
ceci était un point non discutable étant donné que le but du développement et de la recherche sur 
l’implant chitosane-GP/sang est l’utilisation future de ce traitement chez l’humain.  
Au cours des premières études in vitro (article #1) (Marchand, et al., 2009), nous avons tout 
d’abord démontré que le mélange liquide de chitosane-GP/sang se solidifiait suite à l’activation 
de la coagulation puisque le développement de la force de tension (amplitude en mm) mesurée 
avec le TEG concordait avec la génération de la thrombine, l’activation des plaquettes et du 
facteur XIII. Toutefois, comparé au profil de solidification du sang, le mélange liquide de 
chitosane-GP/sang s’est solidifié en deux phases. La première phase observée, caractérisée par 
une augmentation graduelle de la force de tension et une petite activation des plaquettes (ce qui 
est différent du sang normal), nous a laissé croire que le mélange liquide est légèrement 
procoagulant. Par la suite, le phénomène de polymérisation des fibres de fibrine a pu avoir lieu 
puisque la force de tension maximale atteinte était très similaire à celle du caillot sanguin normal, 
mais avec un certain délai dont la différence était significative (43 versus 66 minutes). 
Évidemment, ce délai observé pourrait être en partie expliqué par une quantité totale de sang 
moins élevée dans le mélange chitosane-GP/sang par rapport au sang normal, mais aussi par une 
diffusion plus lente des facteurs de coagulation due à la présence du chitosane. Il faut aussi noter 
que les conditions in vitro (la réaction de coagulation se produit à la surface d’un matériau qui est 
inerte) ne reflètent aucunement les conditions in vivo où l’implant est déposé à la surface d’une 
lésion ostéochondrale fraîchement débridée. Puis, contrairement au caillot de sang normal, le 
développement de la force de tension, l’activation de la thrombine ainsi que de celle des 
plaquettes de l’implant chitosane est restée soutenue jusqu’au temps limite de notre expérience 
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soit 75 minutes versus 50 minutes pour le caillot de sang normal. L’activation soutenue des 
plaquettes est très intéressante puisqu’elle pourrait avoir comme effet de relâcher davantage de 
facteurs de croissance qui sont spécifiquement libérés des granules alpha durant cette période 
d’activation. Nous avons essayé de quantifier l’un de ceux-ci, soit le PDGF-BB, mais, étant 
donné le petit nombre d’échantillons analysés, la quantité détectée n’a pas révélé aucune 
différence et nous n’avons pas cherché à obtenir plus d’échantillons (résultats non publiés).   
En ajoutant l’enzyme tPA, nous avons pu confirmer que la génération des fibres de fibrine tout 
comme la présence du chitosane ont tous les deux contribué au développement de la force de 
tension de l’implant, car au moment où l’enzyme tPA avait entièrement dégradé les fibres de 
fibrine du caillot de sang normal, l’implant démontrait encore une certaine résistance et la 
dégradation complète ne s’est pas produite. Du point de vue clinique, cette observation était très 
intéressante, car elle supporte davantage l’utilisation du chitosane pour stabiliser le caillot 
sanguin dans la lésion ostéochondrale par rapport à celui formé suite aux microfractures qui est 
prône au détachement prématuré et à la dégradation enzymatique. Cette 1ère série de tests nous a 
permis de comprendre que l’implant chitosane-GP/sang se solidifie à l’aide des mêmes 
mécanismes de solidification que le sang normal, via l’activation de la thrombine et des 
plaquettes et il bénéficie d’un effet « protecteur » grâce la présence du chitosane qui renforce et 
stabilise le caillot par rapport au caillot de sang normal. 
Par la suite, au niveau in vitro, tous les différents facteurs de coagulation testés ont démontré de 
façon similaire une diminution marquée du temps de solidification et une augmentation rapide de 
la force de tension et cela autant pour le caillot de sang normal que pour l’implant chitosane-
GP/sang. Cette observation a clairement prouvé que la présence du chitosane ne gênait pas 
l’activité des facteurs de coagulation. Lors de nos études in vivo chez le lapin, la pré-application 
des facteurs directement à la surface de la lésion ostéochondrale s’est avérée être la méthode la 
plus efficace pour livrer les facteurs in vivo comparés à l’ajout des facteurs dans le même 
contenant que le chitosane-GP et le sang (étude pilote ex vivo). Ce sont les facteurs VIIa+TF et 
thrombine qui ont diminué le plus le temps de solidification, ce qui a confirmé que les facteurs 
d’origine humaine étaient aussi efficaces pour déclencher la coagulation dans le sang de lapin, 
malgré que des différences existent entre le sang humain et le sang des lapins, telle la structure et 
l’activité du facteur X (Edwards et al., 2002). En ce qui concerne la thrombine, comme celle-ci 
est une enzyme très puissante de la coagulation, de grandes quantités d’anti-thrombine sont 
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présentes dans le sang (Rand, et al., 1996; Tanaka & Levy, 2007). Sachant ceci, nous avons 
remarqué que le temps écoulé entre la pré-application de la thrombine et le dépôt de l’implant 
liquide doit être minimal pour maximiser l’effet de la thrombine. Ces différentes études in vitro et 
in vivo ont démontré le potentiel de l’utilisation des facteurs de coagulation pour diminuer le 
temps de coagulation de l’implant chitosane-GP/sang. 
 
Le deuxième objectif de ce projet de thèse était l’évaluation de la réparation du cartilage et de 
l’os sous-chondral à plus long terme (après 6,5 mois de guérison). L’utilisation des techniques de 
stimulation de la moelle osseuse qui endommage l’os dans le but de favoriser la réparation du 
cartilage implique aussi la réparation de l’os sous-chondral. Ainsi dans le but d’évaluer en 3D la 
réparation osseuse précisément dans la zone où la lésion a été créée, soit le volume d’intérêt 
(VOI), nous avons décidé d’utiliser une technologie assez récente soit le micro-computed 
tomographie (micro-CT). Jusqu’à présent, aucune étude n’a analysé la réparation osseuse suite au 
perçage de trous (technique de microfracture) par micro-CT. Seulement quelques études de 
réparation du cartilage dans le condyle ou la trochlée, comportant une seule grosse lésion 
ostéochondrale (4-6 mm de diamètre), ont évalué par micro-CT la réparation osseuse via 
l’utilisation de VOI avec de simples formes géométriques 3D (cylindre, rectangle), malgré la 
surface courbée du condyle et de la trochlée (Nishitani et al., 2009; Shao, Hutmacher, Ho, Goh, 
& Lee, 2006). L’avantage des VOIs avec une simple forme géométrique 3D est la rapidité de la 
détermination de la zone à analyser, mais aucun VOI avec des surfaces plates ne peut 
précisément analyser un objet avec une surface courbée. Faisant face à cette situation et sachant 
que dans notre étude la lésion se trouve dans la trochlée, nous avons tout d’abord dû développer 
de nouvelles méthodes afin d’analyser avec plus de précision l’os courbé de la trochlée (article 
#2) (Marchand, Chen, Buschmann, & Hoemann, 2010). Deux nouveaux modèles VOI en 3D ont 
été développés avec une surface qui s’adapte à la surface courbée de la trochlée, soit le rectangle-
adapted surface (RAS), qui a 1 mm de profond et le curved rectangle-adapted surface (C-RAS), 
qui a 250 µm de profond. L’utilisation du modèle 3D RAS pour quantifier l’os dans la zone de la 
lésion s’est avérée nettement plus précise que l’utilisation d’un simple rectangle en 3D, qui n’a 
pas pu quantifier 17 % de la structure osseuse. Le modèle RAS, de par son plus grand volume 
d’analyse (par rapport à C-RAS), permet d’obtenir une idée générale de la fraction du volume 
d’os (BV/TV%), ce qui nous a permis d’évaluer que la lésion créée dans notre modèle animal ne 
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laisse seulement que 30 % de l’os original compris dans le VOI suite au débridement et au 
perçage des trous. Le deuxième modèle 3D développé, le C-RAS, analyse un volume beaucoup 
plus petit afin de mieux détecter les différences de la structure osseuse de l’os cortical versus l’os 
trabéculaire. Ainsi, lorsqu’il est positionné à différentes profondeurs, à partir de la surface 
minéralisée de la trochlée, nous avons démontré qu’il réussit à détecter de façon significative les 
différentes structures osseuses associées à la région anatomique où il se trouve. Lors de cette 
étude, nous avons utilisé les modèles 3D RAS et C-RAS sur des échantillons de genoux de lapins 
adultes qui étaient intacts ou qui comportaient une lésion (1 jour après la chirurgie) afin de mieux 
comprendre l’état de la réparation des échantillons à 6,5 mois de guérison. 
Suite à la mise en place et à la validation des nouvelles méthodes d’analyse de l’os, il était donc 
possible de répondre au deuxième objectif de ce projet de thèse soit l’évaluation de la réparation 
du cartilage et de l’os sous-chondral à plus long terme (article #3). Notez que pour cette étude, 
nous avons choisi d’étudier l’effet d’un seul facteur de coagulation à une seule concentration, soit 
la thrombine à 6U/ml pour des raisons de faisabilité, coûts, nombre d’animaux (N=8) et 
disponibilité du facteur. L’analyse histologique du cartilage après 6,5 mois de guérison a été 
réalisée à trois niveaux soient dans les 2 trous distaux, dans la portion centrale de la lésion entre 
les trous et dans les 3 trous proximaux. Celle-ci a révélé que l’aire de réparation du tissu 
cartilagineux des genoux traités avec l’implant-IIa était similaire à celle des genoux contrôles. 
Néanmoins, le cartilage des genoux traités a démontré de façon significative une meilleure 
intégration avec l’os sous-chondral, intégrité de sa structure et qualité du cartilage qui est 
davantage de type hyalin (GAG, collagène de type II) par rapport au groupe contrôle. De plus, les 
résultats des genoux traités étaient consistants avec ceux observés dans une autre étude à 2 mois 
de guérison, contrairement au tissu de réparation des genoux contrôles où une perte des GAG et 
une diminution l’intégrité de sa structure a été observée (G. Chen, et al., 2010). Cette 
comparaison confirme davantage que les genoux traités avec l’implant régénèrent davantage un 
tissu de réparation qui est plus durable que celui des genoux contrôles.   
La thrombine a initialement été ajoutée à l’implant dans le but d’accélérer la solidification in situ 
(Marchand, et al., 2009) afin réduire le temps de chirurgie. Nous savions aussi que plusieurs 
effets positifs de la thrombine avaient été notés sur divers types cellulaires impliqués dans la 
guérison tissulaire (Bar-Shavit, et al., 1983; Karp, et al., 2005; Kirilak, et al., 2006; 
Maragoudakis, et al., 2002). Toutefois, le cartilage analysé du groupe contrôle de cette étude 
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(thrombine seulement) a démontré une morphologie similaire au groupe contrôle sans thrombine 
d’une étude précédente, (Hoemann, et al., 2007), ce qui suggère que dans cette étude la 
thrombine n’a pas démontré d’effet positif notable sur la réparation du cartilage. Somme toute, 
étant donné la quantité excessive d’anti-thrombine dans le sang (Tanaka & Levy, 2007), nous 
avons conclu que la thrombine déposée à la surface des lésions a seulement agi de façon rapide, 
locale et directement sur la solidification de l’implant. Les genoux traités avec l’implant-IIa ont 
démontré une meilleure réparation du cartilage par rapport aux genoux contrôles tout comme 
dans les études antécédentes où l’implant chitosane-GP/sang avait été utilisé sans thrombine 
(Chevrier, et al., 2007; Hoemann, Hurtig, et al., 2005; Hoemann, et al., 2007). Toutefois, si nous 
avions vraiment voulu conclure sur l’effet biologique exact de la thrombine dans la réparation 
tissulaire, l’idéal aurait été d’avoir deux autres groupes d’animaux en plus pour couvrir toutes les 
différentes conditions: (1) intact, (2) traité avec la IIa seule (3) traité avec l’implant et (4) traité 
avec l’implant-IIa. 
Au niveau de la réparation osseuse, après 6,5 mois de guérison, aucune différence significative 
n’a été détectée entre les genoux contrôles et traités, ce qui a aussi été observé dans d’autres 
études qui pourtant démontraient une différence un peu plus tôt dans la guérison, mais celle-ci 
s’est estompée après 6 mois (Nishitani, et al., 2009; Shao, et al., 2006). D’autre part, 
d’importantes différences ont été observées entre les genoux expérimentaux et intacts. Notez 
qu’afin d’alléger le texte le terme « groupes ou genoux expérimentaux » sera utilisé et celui-ci 
englobera les genoux contrôles et traités. Tout d’abord, il a été intéressant d’observer qu’après 
6,5 mois de guérison le volume de la fraction osseuse (BV/TV%) ainsi que la densité minérale 
osseuse (BMD) (obtenus avec modèle RAS) rationalisée par rapport à celui des trochlées de 
genoux intacts était seulement de 70 % et 75 % respectivement. De plus, des trois régions 
osseuses analysées avec le modèle 3D C-RAS, c’est dans la région de la plaque osseuse « bone 
plate » (TOP, C-RAS) qu’on a observé le plus haut taux de régénération osseuse. De plus, les 
valeurs BV/TV% et BMD (obtenus des 3 régions osseuses) rationalisées par rapport à celles des 
genoux intacts ne dépasse pas non plus 80 % et 81 % respectivement. En somme, ces résultats 
démontrent que la réparation de l’os après 6,5 mois de guérison n’a pas encore atteint le niveau 
qui est mesuré des trochlées intactes.  
En fait, l’analyse spécifique des paramètres osseux de la plaque osseuse (TOP, C-RAS) du 
groupe de genoux expérimentaux a révélé une architecture complètement différente où les 
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valeurs de la porosité (open porosity), du nombre d’objets et la densité de connectivité étaient 
bien au-delà des valeurs du groupe de genoux intacts. Normalement, la densité de connectivité 
augmente avec le nombre de trabécules, mais dans notre analyse ce n’était pas le cas, et 
seulement le nombre d’objets était aussi anormalement élevé. Nous savons que l’analyse micro-
CT peut détecter des objets aussi petits qu’un seul pixel (notre résolution était de 10 µm). Il existe 
de petites structures minéralisées entièrement isolées les unes des autres, qui sont appelées foyer 
de minéralisation et ceux-ci sont observés dans les os en formation (Marks, Cielinski, & 
Sundquist, 1996; Zimmermann, Wachtel, & Noppe, 1991). Ainsi, dans notre étude, le nombre 
élevé d’objets et de densité de connectivité correspondraient en réalité à de multiples foyers de 
minéralisation ayant chacun plusieurs projections et connexions. Lors de réparation osseuse chez 
l’humain, suite à la formation de l’os le processus de minéralisation va rapidement atteindre 65 à 
70 %, mais la pleine minéralisation nécessitera de 6 à 12 mois ou plus avant d’être atteinte (Burr, 
2004; Meunier & Boivin, 1997). La maturation lente et graduelle des composants minéraux se 
produisant durant la minéralisation secondaire mènera à une augmentation de la quantité et de la 
grandeur des cristaux jusqu’à ce qu’ils atteignent leur dimension maximum (Parfitt, 1994). Dans 
le contexte de cette étude, nous pouvons dire qu’après 6,5 mois de guérison ces foyers de 
minéralisation sont encore présents. Bien que ceux-ci soient probablement à un stade plus mature 
ayant élargi par apposition expliquant par le fait même le nombre élevé de la densité de 
connectivité, ceux-ci n’ont pas encore formé un réseau minéralisé dense et uniforme tel 
qu’observé au niveau de la plaque osseuse de la trochlée intacte. 
Suite à l’analyse micro-CT, nous avons détecté de façon significative un épaississement général 
de la plaque osseuse dans les régions extérieures entourant la lésion du groupe expérimental, un 
phénomène généralement associé à l’ostéoarthrite (Burr, 2004). De plus, des trous résiduels non 
réparés ont été détectés plus souvent dans les régions plus profondes des genoux contrôles et les 
échantillons ayant eu plus de 50 % de trous résiduels ont démontré un pourcentage plus élevé de 
trabécules plus larges. Ces observations nous ont portés à émettre une nouvelle hypothèse qui 
serait qu’une microarchitecture locale se développerait autour des trous résiduels afin de 
compenser pour la faiblesse causée par la présence de ces trous.  
Toutefois, les mécanismes responsables de ce type de tissue de réparation ne sont pas clairs, bien 
que des charges mécaniques anormales (Rath, Nam, Knobloch, Lannutti, & Agarwal, 2008) ainsi 
qu’une activité accrue des ostéoblastes stimulant la formation osseuse en réponse à des charges 
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mécaniques pourraient être impliquées (Klein-Nulend, Bacabac, & Mullender, 2005; Lajeunesse, 
Hilal, Pelletier, & Martel-Pelletier, 1999; Rath, et al., 2008). La présence soudaine dans la 
trochlée d’une lésion rectangulaire de taille critique avec 8 trous percés mène sans aucun doute à 
une redistribution inégale des charges mécaniques au niveau du cartilage adjacent, mais aussi au 
compartiment osseux en dessous, ce qui pourrait fort bien stimuler l’épaississement des 
trabécules ainsi que de la plaque osseuse. D’autre part, il a précédemment été démontré que 
l’implant chitosane-GP/sang stimule une phase de réparation tissulaire, nommée « wound-
bloom » (G. Chen, et al., 2010), durant laquelle le remodelage accru à la périphérie des trous 
percés permet un plus grand recrutement cellulaire et élimine la bordure osseuse autour des trous; 
ce phénomène n’est pas observé dans le groupe contrôle (G. Chen, et al., 2010; Chevrier, et al., 
2007). Ainsi, le remodelage accru dans les genoux traités pourrait aussi expliquer le nombre plus 
faible de trous résiduels observés et la meilleure intégration du cartilage régénéré et en 
contrepartie, la persistance des trous résiduels et l’intégration incomplète du cartilage des genoux 
du groupe contrôle. 
Finalement, en ce qui concerne le troisième objectif de ce projet de thèse soit de comparer la 
taille des trous percés sur la qualité du tissu de réparation, nous n’avons pas observé aucun effet 
significatif. Néanmoins, l’idée était que si on calcule le volume théorique en prenant pour acquis 
que dans l’os, l’os occupe toute la surface et tout le volume, le volume de tissu enlevé par le 
perçage des 2 versus 6 trous est similaire (profondeur de 3 mm : 3,82 mm3 vs 3,53 mm3 
respectivement). D’autre part, la surface est significativement plus grande dans la région des 6 
trous 30,63 mm2 vs 19,51 mm2 pour les 2 trous (profondeur de 3 mm). Ainsi, nous avons émis 
l’hypothèse que cette plus grande surface permettrait l’implication de plus de cellules déjà 
présentes dans l’os telles que des ostéoblastes, ostéoclastes, la moelle osseuse et cellules des 
vaisseaux sanguins dans les tissus adjacents. Cependant, nos résultats n’ont pas démontrés de 
différence au niveau de la guérison ostéochondrale entre la région des 6 trous versus celle des 2 
trous. Au contraire, le tissu de réparation provenant des 3 petits trous (2D) avait moins de 
collagène type II dans les genoux du groupe contrôle. Toutefois, l’analyse histologique limite la 
comparaison à une image en 2D, ce qui ne nous permet pas de réellement comparer 2 trous 
versus 6 trous. Ainsi, cet objectif nécessite davantage d’études afin d’obtenir une réponse claire. 
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CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 
La réalisation de ce projet a permis de répondre aux objectifs fixés et de démonter qu’il est 
possible de diminuer le temps de solidification de l’implant chitosane-GP/sang grâce à 
l’utilisation de facteurs de coagulation, tels la thrombine et/ou le facteur VIIa/TF. De plus, 
l’analyse de la qualité du cartilage et de l’os sous-chondral après 6,5 mois de guérison des genoux 
traités avec l’implant-thrombine a démontré une guérison supérieure aux échantillons du groupe 
contrôle traité avec la thrombine seule.  
En somme, cette thèse a démontré le potentiel de l’utilisation l’implant-IIa chitosane-GP/sang 
afin d’améliorer le résultat clinique des techniques de stimulation de la moelle osseuse qui sont 
en ce moment utilisées comme traitement de première ligne pour traiter les lésions focalisées 
chez l’humain. Néanmoins, dans la réalité l’ajout d’un produit de nature biologique telle la 
thrombine à un traitement nécessite la mise en place de nouvelles études cliniques  
 
Suite aux résultats de ce projet de thèse, quelques études futures pourraient être envisagées. Tout 
d’abord, il serait intéressant de poursuivre cette étude à plus long terme (12 mois), mais le 
nombre d’animaux devrait être augmenté afin d’inclure un groupe d’animaux dont les deux 
genoux seraient intacts (sans opération) et un groupe d’animaux avec des lésions bilatérales non 
traitées et traitées avec l’implant chitosane-GP/sang.  
Ensuite, pour vérifier si la qualité du tissu de réparation peut être affectée par le diamètre des 
trous percés, je suggèrerais de faire qu’un seul type de trou par genoux pour réellement associer 
la réparation observée à une seule cause. De plus, au niveau de la dimension physique des trous 
percés, différents diamètres pourraient être testés ainsi que le nombre de ceux-ci. De plus, il 
faudrait s’assurer que les trous soient percés à 90°, sinon il est impossible de les analyser en 
entier (du dessus au bas du trou) sur une coupe histologique en 2D. 
L’épaississement général de la plaque osseuse est un résultat bien évidemment non désiré, ainsi je 
crois qu’il serait important d’étudier s’il est possible de diminuer la quantité d’os enlevé afin de 
contrebalancer cette répercussion négative sur l’ensemble de la trochlée. Ou peut-être faudrait-il 
avoir recourt à de meilleurs instruments chirurgicaux ou d'autres technologies afin de mieux 
contrôler ce que l’on veut réellement enlever par débridement? Cependant, en cherchant à utiliser 
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des lésions de taille critique pour éviter la guérison « spontanée » peut-être que ce phénomène est 
tout simplement inévitable…?! Sinon, peut-être faudrait-il chercher la solution en regardant du 
côté de la physiothérapie (réhabilitation post-opératoire) qui doit être effectuée après une telle 
chirurgie : peut-être faudrait-il immobiliser les genoux des animaux pendant un certain temps 
suite à la chirurgie de façon à éviter que la lésion ostéochondrale ne subisse trop de charge 
(compression, tension) juste par le simple fait de se déplacer. 
Il serait aussi intéressant d’étudier l’effet de l’implant chitosane-GP/sang (avec ou sans facteurs 
de coagulation!) sur une lésion créée 2-3 mois avant le traitement afin de voir l’effet d’un 
environnement inflammatoire chronique sur la guérison du tissu ostéochondral. 
Finalement, l’intégration du néo-cartilage avec le cartilage natif adjacent me semble aussi être un 
défi de taille, sur lequel davantage d’études devraient se pencher, car sans cette intégration la 
durabilité du néo-cartilage (qui a réussi à être obtenu!) sera affectée. Par exemple, il serait 
intéressant de chercher à protéger les bordures suite au débridement afin de minimiser leur 
dégradation via la perte de GAG ou peut-être qu’il serait possible de « primer » la surface 
fraîchement débridée afin de promouvoir la cohésion des bordures des tissus nouveaux et 
anciens. 
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ANNEXE 2 - PROTOCOLE D’EXPÉRIMENTATIONS AUTORISÉ 
Autorisation du protocole d’expérimentation des animaux par le comité déontologique de 
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